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Zusammenfassung
Die Innenfläche aller Blutgefäße ist komplett mit einer einzelligen Schicht aus Endo-
thelzellen ausgekleidet. Diese sind an der Regulation von Blutdruck, Blutgerinnung und
Thrombusformation, Stoffaustausch zwischen Blut und Gewebe, Entzündungsreaktionen
sowie Gefäßneubildung beteiligt. Diese Zellen sind ständig unterschiedlich hohen Schub-
spannungen durch das fließende Blut ausgesetzt, die durch die Zellen perzipiert werden
und physiologische Antworten hervorrufen. Das Endothel ist für die physiologische Funk-
tion von Blutgefäßen unerlässlich und soll auch bei der Rekonstruktion verletzter Blutge-
fäße,  dem vaskulären Tissue Engineering,  mithilfe von künstlichen Blutgefäßprothesen-
Scaffolds wiederhergestellt werden.
Um die  Auswirkungen  dieser  Schubspannungen  auf  Endothelzellen  zu  untersuchen,
wurde am Institut für Mehrphasenprozesse ein Bioreaktor nach dem Prinzip eines Kegel-
Platte-Systems entwickelt, mit dem definierte Schubspannungen auf kultivierte Endothel-
zellen appliziert werden können. Die Strömungsbedingungen im Reaktor wurden umfas-
send untersucht und validiert. Endothelzellen im Strömungsfeld änderten ihre Morphologie
und richten  sich  wie  in  physiologischen Blutgefäßen mit  der  Flussrichtung aus.  Diese
Ausrichtung wurde über eine eigens entwickelte Software beschrieben und quantifiziert.
Nach  Modifikation  des  Systems  zur  Beanspruchung  der  Endothelzellen  auf  porösen
Membranen wurde der Einfluss einer Fluidströmung auf die Ausbildung von Eigenschaften
der  Blut-Hirn-Schranke  überprüft,  die  als  molekulare  Schranke  den  Transport  gelöster
Stoffe  zwischen  Blut  und  Gehirn  kontrolliert.  Im klaren  Gegensatz  zu  veröffentlichen
Daten anderer Gruppen konnte dieser Einfluss nicht bestätigt werden.
Darüber hinaus wurden resorbierbare Gefäßprothesen-Scaffolds in vitro reproduzierbar
und standardisiert durch einen rotierten Besiedlungsreaktor endothelialisiert. Die elektro-
gesponnenen,  tubulären  Scaffolds  wiesen  einen  dreischichtigen  Aufbau:  zwei  äußere
hydrophile Zell-Kontakt-Schichten aus den Polymeren Polycaprolacon (PCL) und Poly-
lactid  (PLA) und eine innere,  langsamer degradierende Wandschicht  aus PCL. Primäre
Endothelzellen aus der Ratten-Aorta bildeten ein dichtes Monolayer auf der Fasermatrix,
das  in  Hämokompatibilitätstests  den  Material-Blut-Kontakt  fast  vollständig  verhinderte.
Für diese Untersuchungen wurde ein Chandler-Loop-System verwendet, in dem Proben in
einem Schlauchring durch Rotation einer Blutströmung ausgesetzt werden. Es wurde nach-
gewiesen, dass die Endothelialisierung eine sehr gute Hämokompatibilität und eine stark
verringerten  Thrombozytenaktivierung  im  Vergleich  zu  unbesiedelten  Gefäßprothesen-
Scaffolds zur Folge hat.
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Abstract
The inner surface of all blood vessels is completely lined with a single layer of endothe-
lial  cells.  These  cells  are  involved  in  the  regulation  of  blood  pressure,  coagulation,
thrombus formation, solute exchange between blood and tissue, inflammation and vessel
formation. Endothelial cells are constantly exposed to blood-borne shear stress of various
magnitudes that are perceived by the cells and give rise to physiological responses. The
endothelium is essential for physiological function of blood vessels and needs to be recre-
ated during vascular tissue engineering, the reconstruction of injured vessels through artifi-
cial vascular graft scaffolds.
At the Institute for Multiphase Processes, a cone-and-plate bioreactor for the application
of well-defined shear stress on endothelial cells was developed. Flow conditions in the
bioractor were thoroughly analyzed and validated. Endothelial cells under flow adapted
morphology and as observed in physiological  blood vessels  aligned to the direction of
flow.  This  alignment  was  analyzed  and  quantified  using  a  specifically  built  software.
Further modifications of the bioreactor allowed the treatment of endothelial cells cultivated
on porous membranes. The influence of fluid flow on blood brain barrier properties of
cerebral endothelial cells was evaluated. This molecular barrier controls the transport of
solutes between blood and brain and prevents paracellular diffusion. In disagreement to
published data by other groups, an influence of shear stress on barrier properties could not
be reproduced.
Furthermore, resorbable vascular grafts were endothelialized in vitro in a reproducible
and standardized way using a rotatory seeding reactor. Tubular grafts were produced by
electrospinning and consisted of three layeres. Both outer wall layers were composed of a
polycaprolactone (PCL) and polylactic acid (PLA) blend as hydrophilic cell contact layers,
while the inner layer consisted of pure PCL for graft stability and a slower degradation
rate. Primary rat aorta endothelial cells formed a consistent monolayer on top of the fiber
matrix and prevented blood-material contact in subsequent hemocompatibility testing. A
Chandler-loop system for the exposition of samples to a blood flow in a rotating tube loop
was used. Graft endothelialization led to a very good hemocompatibility with a distinctly
decreased platelet activation compared to non-seeded graft scaffolds.
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1.1 Das vaskuläre System
Die Funktionalität des gesamten Körpers wird durch ein komplexes Blutgefäßsystem
gewährleistet. Die Versorgung der unterschiedlichen Gewebe mit Nährstoffen, der Trans-
port  von  Stoffwechselprodukten,  Atemgasen  und  Wärme  sowie  die  Unterstützung  des
Immunsystems  zählen  zu  den wichtigsten  Aufgaben  des  Blutkreislaufs.  Das  Blut  wird
durch den rechten Herzventrikel in den Lungenkreislauf befördert, in dem Kohlenstoffdi-
oxid abgegeben wird und das Blut mit Sauerstoff angereichert wird. Anschließend wird das
Blut durch den linken Ventrikel über die Aorta in das Hochdrucksystem des Körperkreis-
laufs  gepumpt.  Das  Blutgefäßsystem verzweigt  sich  in  Arterien  und Arteriolen  abneh-
menden Durchmessers und gewährleistet die Versorgung der Organe (Markl und Sadava,
2011). In Abhängigkeit der Gefäßdurchmesser und des Gefäßwiderstands sinken dabei die
Strömungsgeschwindigkeit und der Druck des Blutes. Über eine sehr starke Verästelung
der Blutkapillaren werden die unterschiedlichen Gewebe des Körpers durchblutet. Durch
die feinen Blutgefäße werden sehr große Austauschflächen und äußerst kurze Diffusions-
wege für gelöste Substanzen ermöglicht. Nach der Passage der Gewebe vereinigen sich die
Kapillaren und speisen Venolen und großlumigere Venen, die schließlich in die Hohlvene
aufgehen,  die  im Herz endet.  Hier  herrscht  ein sehr  niedriger  Blutdruck,  aber,  bedingt
durch  die  geringere  Gesamtquerschnittsfläche  als  im  Kapillarsystem,  eine  wiederum
erhöhte Strömungsgeschwindigkeit (Müller et al., 2015).
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Die  Funktionen,  Größenordnungen  und  mechanischen  Belastungen  der  Blutgefäße
unterscheiden sich also erheblich im Gefäßsystem. Der Aufbau ist jedoch – mit Ausnahme
der Kapillaren – identisch (Abbildung 1.1), sie alle bestehen aus den drei Wandschichten
Tunica intima, Tunica media und Tunica adventitia (Clauss und Clauss, 2009). Die Tunica
adventitia ist die äußerste Schicht und stellt das Bindegewebe der Blutgefäße zur Einbet-
tung in das umliegende Gewebe dar. In großlumigen Blutgefäßen enthält sie zudem klei-
nere Blutgefäße zur Versorgung der Gefäßwand, die Vasa vasorum. In kleinen Blutgefäßen
dagegen wird das Gewebe der Gefäßwand direkt durch das Gefäß versorgt. Die  Tunica
media besteht vor allem aus glatten Muskelzellen und sorgt für die Stabilität und Kontrak-
tilität der Gefäße. Diese Schicht ist in Gefäßen des arteriellen Hochdrucksystems beson-
ders stark ausgeprägt und für deren Druckbeständigkeit verantwortlich. Die Tunica intima
ist die innerste Wandschicht und besteht aus einer einzelligen Endothelschicht, die durch
die Basalmembran von der Tunica media getrennt ist (Müller et al., 2015). Alle Blutgefäße
sind  vollständig  mit  Endothelzellen  ausgekleidet,  wobei  die  kleinsten  Kapillaren
ausschließlich durch Endothelzellen gebildet werden.
Die Durchlässigkeit der Gefäßwand ist in verschiedenen Geweben und Organen stark
unterschiedlich.  Wasserlösliche  Stoffe  können  die  Endothelschicht  vor  allem über  den
parazellulären Transportweg passieren: In den meisten Geweben sind die Zell-Zell-Verbin-
dungen (Tight Junctions) der Kapillaren mit Lücken bis 20 nm Durchmesser versehen, die
den  Durchgang  von  Wasser  und  Proteinen  bis  zu  einer  bestimmten  Größe  erlauben
(Tarbell, 2010). So kommt es zu einem stetigen Volumenstrom von Blutplasma aus den
Abbildung 1.1. Aufbau der Gefäßwand von Arterien und Venen. Die elastischen Membranen
zwischen  den  drei  Wandschichten  sind  nur  bei  einigen  Arterien  und  nicht  bei  Venen
vorhanden. Verändert nach Müller et al., 2015.
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Kapillaren heraus, der für einen optimalen diffusiven Stoffaustausch im Gewebe sorgt. Das
Plasma durchmischt  sich  mit  der  Gewebsflüssigkeit  und  wird  durch  die  Lymphgefäße
wieder abgeführt. Die Lymphe passiert zahlreiche Lymphknoten, die vor allem der Immun-
abwehr dienen, bevor sie den Venen des Blutgefäßsystems wieder zugeführt wird (Camp-
bell et al.,  2009). In Nierenglomeruli oder in der Leber ist das Endothel der Kapillaren
dagegen fenestriert, es sind größere Unterbrechungen in den Zell-Zell-Verbindungen der
Endothelzellen vorhanden. Dadurch können größere Proteine und Lipoproteine beispiels-
weise in der Leber aufgenommen werden (Speckmann, 2008).
In anderen Geweben ist die Gefäßwand dagegen sehr wenig durchlässig und stellt eine
dichte Barriere dar: In Geweben wie die der Nierentubuli, Darmschleimhaut, Lunge oder
im Gehirn ist  es für die physiologische Funktion wichtig, dass keine parazelluläre Diffu-
sion zwischen Blut- und Gewebeseite stattfindet (Abbott et al., 2006). Diese Barrierewir-
kung wird vor allem durch die Verbindungen zwischen den Endothelzellen mittels  Tight
Junctions gewährleistet und ist als Teil der Immunabwehr und für die jeweiligen spezifi-
schen  Gewebefunktionen  essentiell  (Matter  und  Balda,  2003).  Die  dichteste  dieser
Barrieren  stellt  dabei  das  Endothel  des  Gehirns  dar,  das  die  Blut-Hirn-Schranke bildet
(Haseloff et al., 2014). 
Das Blutgefäßsystem ist in seinem Aufbau nicht statisch, sondern wird kontinuierlich
umgebaut. Wird beispielsweise ein Gewebe langfristig mit Sauerstoff unterversorgt, wie
bei  einer  dauerhaft  vermehrten  Aktivität  eines  Gewebes,  Muskeltraining  oder  auch bei
Tumorwachstum,  werden  Wachstumsfaktoren  wie  Angiopoietine  ausgeschüttet.  Diese
fördern eine Angiogenese, ein Aussprossen von Blutgefäßen (Risau, 1997).
Eine wichtige Funktion des Blutgefäßsystems ist die Regulation des Blutdrucks. Durch
Kontraktion der glatten Muskelzellen oder Perizyten kann der Gefäßwiderstand und damit
die  lokale  Durchblutung  beeinflusst  werden.  Es  ist  bekannt,  dass  Blutgefäße  über  die
Endothelzellen die Schubspannungen des fließenden Blutes perzipieren und darauf sowohl
kurz- als auch langfristig reagieren (Ando und Yamamoto, 2013). Während sich die glatten
Muskelzellen  der  Tunica  media in  Umfangsrichtung  der  Gefäße,  also  in  Richtung  der
Dehnung durch den Blutdruck ausrichten (Rayatpisheh et al., 2011), sind Endothelzellen in
Gefäßrichtung und mit Strömungsrichtung des Blutes ausgerichtet (Li et al., 2005) (siehe
Abbildung  1.2). Eine glatte und gleichmäßige innere Auskleidung der Blutgefäße durch
Endothelzellen reduziert  zusammen mit der Glykokalyx und assoziierten Proteinen den
Strömungswiderstand und vermeidet turbulente Strömungsanteile im Blutfluss (Pries und
Kuebler, 2006). Zudem wirken Endothelzellen durch Membranproteine, Glykokalyx und
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sezernierte Faktoren antithrombogen und beeinflussen die Gerinnungskaskade des Blutes
(Davies, 2009).
Nach Verletzungen von Gefäßen oder Erkrankungen wie Aneurysmen oder Stenosen
werden chirurgische Eingriffe nötig. Zu den häufigsten zählen Bypass-Operationen, Gefäß-
austausch  (Interponate)  oder  Gefäßrekonstruktionen  beispielsweise  durch  Stents  oder
Patchplastiken.  Die  als  Alternative  zu  biologischem Gefäßersatz  verwendeten  syntheti-
schen Prothesen bestehen häufig aus hydrophoben Polymeren, die eine für diese akzeptable
Bio- und Hämokompatibilität  bieten. Trotzdem kommt es an den Materialien häufig zu
Reaktionen auf der Blut- oder Gewebeseite. Diese Reaktionen führen dazu, dass vor allem
kleinlumige, künstliche Gefäßprothesen schlechte Offenheitsraten aufweisen (Aper et al.,
2008). Aus diesem Grund gibt es einen Bedarf, synthetische Gefäßprothesen so weiterzu-
entwickeln, dass die Verträglichkeit erhöht und die Regeneration patienteneigener Gewebe
gefördert  wird.  Für eine solche Geweberegeneration müssen geeignete Gerüststrukturen
(Scaffolds)  bereitgestellt  werden.  Die  Ausbildung  eines  durchgängigen  Endothels  ist
Abbildung 1.2. Endothelzellen und glatte Muskelzellen einer Aorta sind in ihrer Ausrichtung
um 90° zueinander versetzt. Endothelzellen richten sich mit dem Blutstrom (Pfeil) aus, glatte
Muskelzellen  in  Umfangsrichtung  der  Gefäße.  Die  Abbildung  ist  die  2D-Projektion  einer
dreidimensionalen Rasteraufnahme einer Ratten-Aorta nach Phalloidin-Färbung (grün). Die
luminalen optischen Schnitte wurden zur Visualisierung rot eingefärbt, Zellkernfärbung durch
Hoechst (blau).
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hierbei das zentrale Ziel, um eine synthetische Oberfläche hämokompatibel zu gestalten
(Seifalian et al., 2002).
In  dieser  Arbeit  wurden  die  Auswirkungen  mechanischer  Kräfte,  im Speziellen  der
Schubspannung, auf die Physiologie von Endothelzellen untersucht, wobei ein besonderer
Fokus auf die Zellen der Blut-Hirn-Schranke gelegt wurde. Die Untersuchungen wurden
mittels  eines  Kegel-Platte-Bioreaktors  durchgeführt,  mit  dem  Schubspannungen  im
Bereich von 0 bis 26 dyn/cm2 appliziert  wurden. Der Bioreaktor wurde dafür zunächst
angepasst und validiert. Die gewonnenen Erkenntnisse über die Physiologie der Endothel-
zellen wurden genutzt, um die zelluläre Besiedlung von Gefäßprothesen-Scaffolds durch
eine Endothelialisierung, die den Material-Blut-Kontakt vermeidet und damit die Throm-
bogenität der Prothesen reduziert, zu optimieren. Die Hämokompatibilität nach der Besied-
lung wurde durch dynamische In-vitro-Tests überprüft. 
In der vorliegenden Arbeit wurden drei Hypothesen bearbeitet:
I. Die physiologischen Auswirkungen einer Fluidströmung auf Endothelzellen lassen
sich in einem Kegel-Platte-System nachbilden und untersuchen.
II. Die Applikation einer Schubspannung verstärkt die epitheliale Barrierewirkung in
einem In-vitro-Modell der Blut-Hirn-Schranke.
III. Die Blutverträglichkeit von tissue-engineerten Gefäßprothesen-Scaffolds lässt sich
durch eine reproduzierbare und standardisierte Vorbesiedlung mit Endothelzellen erhöhen,
was  durch  dynamische  In-vitro-Blutversuche  mit  physiologischen  Scherraten  nachge-
wiesen werden kann.
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1.2 Physiologie der Endothelzellen
1.2.1  Endothel
Auch wenn es sich lediglich um eine einzellige Schicht in Blutgefäßen handelt, nimmt
das Endothel eine wichtige Rolle im kardiovaskulären System ein. Es ist an der Regulation
von  Durchblutung  und  Blutdruck,  Flüssigkeits-  und  Stoffaustausch  mit  dem  Gewebe,
Hämostase  und  -koagulation,  Entzündungsreaktionen  und  Gefäßneubildung  elementar
beteiligt (Pries und Kuebler, 2006). Endothelzellen nehmen Einfluss, indem sie endokrine
Mediatoren  in  den  Blutstrom  freigeben,  über  Stickstoffmonoxid  (NO)  und  purinerge
Signalwege (Bintig et al., 2012) parakrine Reize an die unmittelbare Umgebung weiter-
leiten,  sowie durch transversale  Signaltransduktion mit  benachbarter  glatter  Muskulatur
über Gap Junctions kommunizieren (Begandt et al., 2013).
Im Gefäßsystem zeigt sich, dass vaskuläre Endothelzellen eine sehr heterogene Zellpo-
pulation sind. So unterscheidet sich das Endothel im venösen und arteriellen System teils
deutlich in  Morphologie,  Art  der  Mediatorenfreisetzung,  Antigenpräsentation sowie der
Antwort auf mechanische Reize. Es wurde gezeigt, dass sowohl  genetische Grundlagen,
also die entwicklungsbiologische Differenzierung der Zellen, als auch die direkte Zellum-
gebung, der Kontakt zu bestimmten Zellarten sowie spezifische molekulare und mechani-
sche Reize, für die Ausprägung des Phänotyps zuständig sind (Pries und Kuebler, 2006). 
Die  anti-thrombogene  Wirkung  der  Endothelzellen  ist  ein  wichtiger  Bestandteil  der
Blutgerinnungsregulation. Sie wird unter anderem durch Membranproteine wie Heparan-
sulfate (Wight, 1989), negative Ladungen der Zellmembran (Sarkar et al., 2007) und über
die Freisetzung löslicher Faktoren wie Adenosin,  Prostacyclin und EDRF (endothelium
derived relaxing factor) vermittelt (Speckmann, 2008). Kommen Thrombozyten dagegen
mit subendothelialen Zellen oder Proteinen der extrazellulären Matrix in Kontakt, werden
sie sofort aktiviert. Nach einem kleineren Gefäßwanddefekt adhärieren Thrombozyten so
an exponierte Oberflächen und lösen Reparaturvorgänge aus; bei größeren Verletzungen
von Blutgefäßen lösen sie die sekundäre Blutgerinnung mit Aktivierung der plasmatischen
Gerinnungskaskade aus. Zusätzlich wird die Thrombozytenaggregation durch eine Freiset-
zung von Adenosindiphosphat und -triphosphat (ADP und ATP) durch die verletzten Endo-
thelzellen  stimuliert.  In  intakten  Blutgefäßen  dagegen  werden  diese  Hämostasen  und
daraus  folgende  Thrombenbildungen  kontinuierlich  durch  die  Antithrombogenität  des
Endothels, die Blutströmung und eine ständige Fibrinolyse verhindert (Schmidt und Lang,
2007; Sell et al., 2011).
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Viele vasoaktive Moleküle, sowohl endokrine Signale wie Angiotensin, als auch Phar-
maka, wirken primär am Endothel der Blutgefäße. Die Endothelzellen setzen daraufhin
weitere Faktoren frei, die auf die glatte Muskelschicht wirken. Ein wichtiges Signalmo-
lekül der Endothelzellen ist NO, das als kurzlebiges Radikal eine auf etwa 200 µm räum-
lich begrenzte Diffusionsweite und somit parakrine Wirkung auf die unmittelbare Umge-
bung hat (Wood und Garthwaite, 1994). Die Abspaltung von NO aus L-Arginin wird über
eine rezeptorvermittelte Erhöhung der intrazellulären Ca2+-Konzentration ausgelöst.  Das
Radikal  führt  über  die  Aktivierung  einer  löslichen  Guanylylcyclase  in  der  glatten
Muskulatur zu einer Absenkung der intrazellulären Ca2+-Konzentration und damit zu einer
Relaxation und einer Vasodilatation (Lang und Lang, 2007).
Endothelzellen sind für die Regulation von inflammatorischen Vorgängen wichtig und
reagieren mit  der  Ausschüttung von Prostaglandinen und Immunmediatoren.  Durch die
Freisetzung endothelialer Faktoren werden Immunzellen chemotaktisch angelockt, Blutge-
fäße erweitert und die Diapedese von Immunzellen erleichtert (Speckmann, 2008). 
1.2.2  Schubspannungen in Blutgefäßen
Im Blutkreislauf wirken maßgeblich drei Arten von mechanischen Belastungen auf die
Gefäßwände: Der hydrostatische Druck des Blutes an sich, die durch den Druckunterschied
zwischen Blut- und Gewebeseite verursachte tangentiale Wandspannung, sowie die durch
den  Blutfluss  verursachten,  zur  Gefäßwand  parallelen  Wandscherkräfte  (Speckmann,
2008). Die Größe der resultierenden Kräfte variiert im Gefäßsystem stark mit Blutdruck,
Strömungsgeschwindigkeit  und  Gefäßdurchmesser.  Während  die  Wandspannung  haupt-
sächlich von den glatten Muskelzellen der Tunica media getragen wird, sind die Endothel-
zellen als oberste Schicht vor allem der Schubspannung und dem hydrostatischen Druck
ausgesetzt (Papadaki und Eskin, 1997). Diese mechanischen Kräfte lösen in Endothelzellen
eine Vielzahl an humoralen, metabolischen und strukturellen Antworten aus (Barakat und
Davies, 1998). 
In Blutgefäßen herrscht grundsätzlich eine laminare Rohrströmung, die näherungsweise










mit dem Volumenstrom V̇ , Radius r , Viskosität η , Druckdifferenz Δ p und Länge  l .
Die Durchblutung hängt also maßgeblich mit den Gefäßquerschnitten und dem Druckgra-
dienten zusammen, welche vor allem durch eine Dilatation der Arteriolen und durch die
8 Einleitung
Pumpleistung  des  Herzens  beeinflusst  werden.  Der  Radius  hat  einen  entscheidenden
Einfluss, sodass eine Radiuszunahme um 20 % bereits zu einer Verdopplung des Volumen-
stroms führt. 
Das Gesetz von Hagen-Poiseuille gilt dabei mit bestimmten Einschränkungen. Im arteri-
ellen System bildet sich durch den Pulszyklus kein vollständig paraboles Strömungprofil
aus, wodurch der Gefäßwiderstand vergrößert ist. Das Gefäßsystem weicht durch die elas-
tische  Gefäßwand  und  die  Verzweigungen  von  der  idealen  Rohrform ab  (Speckmann,
2008).  Zudem gilt  das Gesetz  für  newtonsche Fluide,  bei  Blut  handelt  es  aber  um ein
Casson-Fluid (Sriyab, 2014). In kleinen Gefäßdurchmessern sinkt die scheinbare Blutvis-
kosität durch den Fåhræus-Lindqvist-Effekt, durch den sich die Erythrozyten vermehrt in
die Gefäßmitte bewegen (Schmidt und Lang, 2007).
Die  Wandschubspannung τ ist  als  Kraft  pro  Fläche  definiert,  mit  einer  parallel  zur
Fläche wirkenden Kraft, und berechnet sich in Rohrströmungen mit parabolischem Strö-





mit  der  durchschnittlichen  Flussgeschwindigkeit v .  Die  Schubspannung wird  in  der
Physiologie üblicherweise in der Nicht-SI-Einheit  dyn/cm2 angegeben, mit  1 dyn/cm2 =
0,1 Pa. Die physiologischen Schubspannungen in verschiedenen Bereichen des Gefäßsys-
tems werden mit 10-70 dyn/cm2 in Arterien, 1-6 dyn/cm2 in Venen (Papaioannou und Stefa-
nadis, 2005) und 0,01 bis 10 dyn/cm2 in Kapillaren des Gehirns (Luissint et  al.,  2012)
angegeben.
Endothelzellen  weisen  bedingt  durch  diese  Schubspannungen  eine  Elongation  und
Ausrichtung in Richtung der Strömung auf, sodass die Elongation in terminalen Arteriolen
deutlich stärker als in Venen ist (Pries und Kuebler, 2006). Ye et al. formulierten die Hypo-
these, dass die Endothelzellen der Kapillaren im Gehirn dagegen anders auf eine Scherung
reagieren und keine Ausrichtung und Elongation zeigen, mit der Folge, dass kleinere Zell-
Zell-Kontaktflächen gebildet werden (Ye et al., 2014).
Eine  längerfristige  Steigerung  der  vaskulären  Schubspannungen  löst  eine  zelluläre
Proliferation, Dickenwachstum der Gefäßwand und Erweiterung des Gefäßdurchmessers
aus (Papaioannou und Stefanadis, 2005). Kurzfristige Erhöhungen haben in vivo Vasodila-
tationen durch eine Calcium-abhängige Freisetzung von NO durch die Endothelzellen zur
Folge (Ando und Yamamoto, 2009). Dabei lösen vergleichbare Schubspannungen in Venen
eine geringere Antwort der Endothelzellen aus. Durch erhöhte Schubspannungen wird in
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Endothelzellen  zudem  die  Sekretion  verschiedener  Wachstumsfaktoren  und  Cytokine
ausgelöst und die Expression von etwa 3 % der aktiven Gene beeinflusst (Ando und Yama-
moto, 2009). 
Die Bedeutung des Blutflusses wird auch bei der Betrachtung zahlreicher Erkrankungen
deutlich: Arteriosklerose entsteht gerade an Stellen, an denen die Blutströmung gestört ist,
beispielsweise nach einer Schädigung der Gefäßwand oder des Endothels (Shi und Tarbell,
2011).
Der  Mechanismus  der  Mechanotransduktion  von  Schubspannungen  durch  Endothel-
zellen ist noch nicht vollständig verstanden. Es kommen zahlreiche Signaltransduktions-
wege  in  Frage,  es  werden  unter  anderem  Ionenkanäle,  Tyrosin-Kinase-Rezeptoren,
Caveolae,  Zell-Zell-Kontakte,  das  Cytoskelett,  die  Glycocalyx  oder  primäre  Cilien  als
primäre Rezeptoren einer zellulären Scherung diskutiert (Ando und Yamamoto, 2009).
1.2.3  Blut-Hirn-Schranke
Im menschlichen Organismus ist das Gehirn nach der Leber das Organ mit der höchsten
Stoffwechselrate. 15-20 % des Grundumsatzes des Körpers wird durch das Gehirn verur-
sacht (Wong et al., 2013), bei Beanspruchung kann dieser Anteil noch gesteigert werden.
Die Funktion der Nervenzellen erfordert nicht nur eine ständig hohe Energieversorgung
durch vor allem Glukose und Sauerstoff, sondern ist auch auf eine strikte Regulation des
Ionen-,  pH- und Wasserhaushaltes  angewiesen.  Der  Energiebedarf  ist  vor  allem in  der
grauen Substanz sehr hoch – hier befinden sich die Zellkörper der Nervenzellen, während
die  weiße  Substanz  vor  allem aus  Nervenfasern  und Myelin  besteht.  Der  erstgenannte
Bereich ist aus diesem Grund sehr stark von Kapillaren durchzogen.
Zusätzlich zur Gewährleistung und Aufrechterhaltung eines enormen und stark varia-
blen  Stoffaustauschs  ist  die  Aufgabe  des  Endothels  der  Schutz  dieses  komplexen  und
empfindlichen Systems vor äußeren Einflüssen. Die Blutgefäße des zentralen Nervensys-
tems  bilden  die  Blut-Hirn-Schranke,  die  die  freie  Diffusion  von  im  Blut  gelösten
Substanzen in die Nervengewebe fast vollständig verhindert. So kann beispielsweise die
Ionenhomöostase des Gehirns aufrechterhalten werden – die Konzentrationen von extrazel-
lulärem Na+ und Mg2+ sind im Gehirn höher, K+-, Ca2+- und Proteinkonzentrationen nied-
riger als im Blutplasma (Abbott et al., 2006). Paul Ehrlich konnte schon 1885 zeigen, dass
in den Blutkreislauf injizierte Farbstoffe die meisten Organe, aber nicht das Rückenmark
und Gehirn färben. Er vermutete die Ursache unter anderem in der „die Aufnahme beherr-
schenden Flächen im Gehirn“ (Ehrlich, 1885).
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Die Blut-Hirn-Schranke wird durch den besonderen Phänotyp der cerebralen Endothel-
zellen gebildet,  die eine physikalische, metabolische und Transport-Barriere bilden. Die
Endothelzellen sind durch besonders dichte  Zell-Zell-Kontakte aus Tight Junctions und
Adherens Junctions miteinander verbunden. Die Tight Junctions bestehen hauptsächlich
aus Claudinen und Occludin und sind für die physikalische Barrierewirkung der Blut-Hirn-
Schranke verantwortlich (Wong et al., 2013). Außerdem gewährleisten sie eine asymmetri-
sche Verteilung der Membranproteine und sorgen so für die zelluläre Polarität, die einen
kontrollierten Transport über das Endothel erst ermöglicht (Cardoso et al., 2010).
Der transzelluläre Weg ist durch die geringe Aktivität an Endocytose, Transcytose und
Pinocytose ebenfalls stark eingeschränkt (Pries und Kuebler, 2006; Wilhelm et al., 2011).
Das ermöglicht den aktiven, kontrollierten Transport von Nährstoffen und Ionen über die
Barriere.  Durch  diese  Mechanismen  wird  aber  nicht  nur  der  Durchgang  schädlicher
Substanzen verhindert, auch 98% aller Medikamente mit kleinen Molekülmassen passieren
die Blut-Hirn-Schranke nicht  (Pardridge,  2005).  Aus diesem Gund wird die  Blut-Hirn-
Schranke  als  das  größte  Hindernis  in  der  Behandlung  neurologischer  Erkrankungen
betrachtet (Kubota et al., 2006). Damit bestimmte Wirkstoffe wie etwa Chemotherapeutika
passieren können, muss in der Klinik die Barrierewirkung der Endothelzellen kurzfristig
und  reversibel  durch  Gabe  einer  hyperosmotischen  Mannitol-Lösung  gestört  werden
(Cucullo et al., 2008).
Eine solche Änderung der Permeabilität der Blut-Hirn-Schranke ist auch bei zahlreichen
Erkrankungen zu beobachten. Sie wurde nach ischämischen Hirninfarkten und Schädel-
Hirn-Traumata, bei Diabetikern und in Anwesenheit von Entzündungsmediatoren im Blut
nachgewiesen. Außerdem ist eine Herabsetzung der Permeabilität an der Pathogenese von
Alzheimer, Multipler Sklerose, Epilepsie, ALS, Parkinson, Hirntumoren, Hirnödemen und
vielen  weiteren  Erkrankungen  beteiligt  (Hawkins  und Davis,  2005;  Naik  und Cucullo,
2012; Wong et al., 2013). Zudem wird in der Blut-Hirn-Schranke die große Familie der
ABC-Transporter exprimiert, die ATP-abhängig potentiell schädliche Moleküle zurück in
den Blutstrom transportiert und so den Durchgang in das Gehirn verhindert. Vor allem bei
der Behandlung von Epilepsien tritt eine Überexpression dieser Transporter häufig auf und
führt zu Arzneimittelresistenzen, wodurch Antiepileptika nicht mehr ins Gehirn gelangen
(Cucullo et al., 2007).
Um einerseits an den Mechanismen dieser Erkrankungen zu forschen und andererseits
an  pharmakologischen  Wirkstoffen  zu  arbeiten,  die  die  Blut-Hirn-Schranke  erfolgreich
passieren können, sind die Bestrebungen groß, ein funktionelles In-vitro-Modell der Blut-
Hirn-Schranke zu schaffen (Wilhelm et al., 2011). Die Ansprüche an ein solches Modell
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sind die Expression von interendothelialen Tight Junctions, die die parazelluläre Diffusion
stark einschränken, eine asymmetrische Verteilung von relevanten Transportern und die
Expression  von  Efflux-Mechanismen  wie  den  ABC-Transportern  (Naik  und  Cucullo,
2012).  Die  Integrität  der  endothelialen  Blut-Hirn-Schranke  wird  unter  anderem  durch
zelluläre Interaktionen der neurovaskulären Einheit, die Zellen und Faktoren des Blutes,
den dreidimensionalen Aufbau und die extrazelluläre Matrix aufrechterhalten (Wong et al.,
2013). Darüber hinaus gibt es zahlreiche Belege, dass die Schubspannung durch die Blut-
strömung die Barrierewirkung der Endothelzellen induziert und aufrechterhält (Cucullo et
al., 2011b; Walsh et al., 2011; Booth et al., 2014). Aus diesem Grund wurde für ein valides
In-vitro-Modell  der  Blut-Hirn-Schranke  der  Einbezug  einer  Fluidströmung  empfohlen
(Naik und Cucullo, 2012).
1.2.4  Experimentelle Applikation von Schubspannungen
Um die Auswirkungen von Schubspannungen auf Endothelzellen  in vitro zu untersu-
chen, wurden in der Forschung häufig Durchflusskammern (Flow Chambers) verwendet, in
denen eine Druckgradient-getriebene Strömung eine Wandschubspannung auf Zellkultur-
zellen überträgt (Anisi et al., 2014; Ding et al., 2015). Doch gerade für diese Vorrichtungen
wurde gezeigt, dass keine uniformen Wandschubspannungen herrschten (Anderson et al.,
2006), und die tatsächlichen Scherraten wichen teilweise stark von den Berechnungen ab
(Bakker et al., 2003). Es konnte nachgewiesen werden, dass uneinheitlichen Strömungsbe-
dingungen in einer  Flow Chamber in individuellen Experimenten zu inhomogenen und
ortsabhängigen physiologischen Reaktionen der Endothelzellen führten (McCann et  al.,
2005).  Weitere  Nachteile  sind  die  Trägheit  des  Systems  bei  Änderungen  der  Flussge-
schwindigkeit  (Blackman  et  al.,  2000)  und  der  notwendige  hydrostatische  Druck,  der
zusätzlich auf die Zellen appliziert wird (Schnittler et al., 1993). 
Eine Alternative für die Applikation von Schubspannungen in vitro stellt ein Bioreaktor
nach dem Prinzip des Kegel-Platte-Rheometers dar (Schnittler et al., 1993; Buschmann et
al., 2005). In einem solchen Rheometer rotiert ein Kegel mit einem sehr flachen Winkel α
über einer statischen Grundplatte mit der Winkelgeschwindigkeit ω (Abbildung 1.3 a). Im
Kegelspalt, der in der Regel wenige Millimeter hoch ist, befindet sich ein Fluid, auf das die
Rotationsbewegung  des  Kegels  übertragen  wird.  Da  diese  kreisförmige  Fluidströmung
durch zwei  relativ  zueinander  bewegte  Flächen  bedingt  wird,  handelt  es  sich  um eine
Couette-Strömung (Einav et al., 1994). Die Fluidschichten an der Grenzfläche zur stati-
schen  Grundplatte  haben  der  Haftbedingung  folgend  eine  Geschwindigkeit  von  Null,
während die Fluidschichten an der Kegelmantelfläche die Tangentialgeschwindigkeit des
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Kegels  aufweisen.  Vertikal  zwischen  diesen  Grenzschichten  bildet  sich  ein  linearer
Geschwindigkeitsgradient aus (Abbildung 1.3 b).
Aus dieser konstanten Schergeschwindigkeit γ̇ im Spalt resultiert in Abhängigkeit der
dynamischen  Viskosität η eine  gleichförmige  Schubspannung  im  Fluid.  Im  Rheometer
kann über diesen Aufbau die Viskosität einer Flüssigkeit anhand des entstehenden Drehmo-
ments berechnet werden. Das Kegel-Platte-System eignet sich im Vergleich zum Platte-
Platte-Aufbau dabei  für  geringe  Viskositäten  sowie  für  nicht-newtonsche  Fluide,  deren
Viskosität eine Funktion der Scherrate beschreibt.
Bei  großen  Kegelwinkeln  und  bei  höheren  Winkelgeschwindigkeiten  beginnen  sich
laminare Taylor-Wirbel im Kegel-Platte-System zu bilden. Dabei handelt es sich um verti-
kale Wirbel im Kegelspalt senkrecht zur Strömungsrichtung, die durch Zentrifugalkräfte in
den  Fluidschichten  nahe  der  Kegelmantelfläche  verursacht  werden  (Buschmann  et  al.,
2005). Dadurch addiert sich zu der kreisförmigen Primärströmung im Kegel-Platte-System
eine am Kegel auswärts, an der Bodenplatte einwärts gerichtete Strömungskomponente.
Die Wirbel füllen die gesamte Spaltweite aus (Heuser und Krause, 1979), an der Boden-
platte führt dies entsprechend zu einem nach innen gerichteten, spiralförmigen Strömungs-
bild. Bei sehr hohen Winkelgeschwindigkeiten beginnen sich zusätzliche turbulente Strö-
mungsanteile  zu  bilden  (Azerad  und  Bänsch,  2004).  Der  Übergang  in  eine  turbulente
Strömung kann über eine modifizierte Reynolds-Zahl berechnet werden (Sdougos et al.,
1984; Malek et al., 1995).
Abbildung 1.3 a. Im Kegel-Platte-System rotiert ein Kegel mit einem flachen Kegelwinkel α
über einer Grundplatte. Die Flüssigkeit im Kegelspalt wird dadurch kreisförmig bewegt. Der
Abstand der Kegelspitze zur Grundplatte h0 sollte gegen Null gehen.
b. Zwischen zwei relativ zueinander bewegten Flächen bildet sich in einem Fluid (blau) eine
Couette-Strömung mit  einem linearen Geschwindigkeitsverlauf v(y) über die Höhe h aus.




Für laminare Strömungen und newtonsche Fluide berechnet sich die Schubspannung im
Kegel-Platte-System aus der Scherrate und der dynamischen Viskosität:
τ = ηγ̇ = η ω
tan α (3)
Im idealen Kegel-Platte-System ist der Abstand zwischen Kegelspitze und Platte gleich
Null. In der vorliegenden Ausführung des Systems als Bioreaktor hat die Spitze den defi-
nierten Abstand h0 zum Schalenboden, für die die korrigierte Gleichung der Schubspan-





Ein großer Abstand h0 senkt die Schubspannung und wirkt sich vor allem bei kleinen
Radien, also im Zentrum der Grundplatte, aus. Für eine annähernd gleichförmige Schub-
spannung in einem Kegel-Platte-Bioreaktor werden möglichst kleine h0 verwendet, so dass
zelluläre Monolayer mit definierten Schubspannungen beaufschlagt werden können.
Im Institut für Mehrphasenprozesse ist ein solcher Bioreaktor entwickelt worden. Im
Zuge dieser Arbeit wurden die Heizeinheit und Thermosensoren im Inkubator erneuert und
die LabView-Software zur Steuerung des Bioreaktors neu geschrieben. Die Software regelt
die Begasung und Temperatur im Inkubator, sowie die Drehgeschwindigkeiten der Kegel.
Die Werte  der  Sensoren  werden während der  Experimente über  eine Microsoft-Office-
Programmierschnittstelle in eine Excel-Datei geschrieben. Zudem wurde das vorhandene
Kegel-Platte-System modifiziert,  um Schubspannungen  in  Halterungen  für  Fasergelege
oder Transwell-Inserts zu applizieren. 
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1.3 Vaskuläres Tissue Engineering
1.3.1  Klinischer Gefäßersatz
In der Gefäßchirurgie ist es häufig notwendig, erkrankte Blutgefäße durch Bypässe zu
überbrücken oder komplett durch Interponate zu ersetzen. Es besteht dabei prinzipiell die
Wahl zwischen  natürlichen und synthetischen Blutgefäßprothesen.  Natürliche Grafts sind
Arterien  oder  Venen,  die  dem  Patienten  an  anderer  Stelle  entnommen  werden,  am
häufigsten werden dabei Teile der Vena saphena magna verwendet (Sell et al., 2006). Die
Verträglichkeit  und die  Langzeitdurchgängigkeit  dieser  Prothesen sind sehr hoch, aller-
dings erfordern sie eine Sekundäroperation und es muss ein passendes und gesundes Blut-
gefäß im Patienten vorhanden sein. Das stellt ein großes Problem dar, da durch Gefäßer-
krankungen, Amputationen oder durch vorhergehende Entnahmen bei etwa einem Drittel
der Patienten keine geeigneten Gefäße zur Verfügung stehen (Fioretta et al., 2012). 
Synthetische Gefäßprothesen dagegen sind in unterschiedlichen Geometrien und Durch-
messern  herstellbar  und  können  während  der  Operation  auf  passende  Längen  gekürzt
werden.  Als  Materialien  werden  im klinischen  Einsatz  hauptsächlich  zwei  Kunststoffe
verwendet:  Polyethylenterephthalat  (PET)  und  expandiertes  Polytetrafluorethylen
(ePTFE). Beide Polymere weisen eine gute Blutverträglichkeit und eine hohe Hydrophobi-
zität auf. Darüber hinaus lassen sich die Polymere mit textilen Verfahren oder durch Extru-
sion industriell gut verarbeiten und sind durch gängige Methoden sterilisierbar (Santos et
al., 2012).
Während großkalibrige,  synthetische  Gefäßprothesen mit  Offenheitsraten  von bis  zu
97 % nach 5 Jahren (Aper et al., 2008) sehr gute Verträglichkeit zeigen, ist für Gefäßpro-
thesen mit Innendurchmessern kleiner als 6 mm mit geringen Flussgeschwindigkeiten die
Wahrscheinlichkeit  eines  Gefäßverschlusses  sehr  hoch  (Walpoth,  2010).  Durchgängig-
keiten  kleinkalibriger  Gefäßprothesen  lagen  in  vergleichenden  klinischen  Studien  nach
5 Jahren bei nur 47 und 54 % (jeweils ePTFE und PET) im Vergleich zu 73 % bei auto-
logen Prothesen (Vena saphena) (Teebken et al., 2005). Stenosen dieser Prothesen werden
vor allem durch thrombotischen Verschluss verursacht, der durch materialbedingte Trom-
bozytenaktivierung und -adhäsion an der Prothesenwand verursacht wird (Seifalian et al.,
2002). Ein weiteres, häufig auftretendes Problem ist die Verengung des Gefäßlumens durch
Bildung und Hyperplasie einer Neointima: Nach der Implantation beginnen glatte Muskel-
zellen von der Anastomose ausgehend bis 1-2 cm weit in die Prothese einzuwachsen, im
Menschen typischerweise mit etwa 0,1 mm pro Woche (Ku und Allen, 1995). Oft tritt nun
eine  Hyperplasie  dieser  Neointima  auf,  die  als  eine  Proliferation  und  damit  Dicken-
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wachstum  der  Muskelschicht  definiert  ist  (de  Valence  et  al.,  2012).  In  Versuchen  an
Hunden konnte für eine solche intimale Hyperplasie eine inverse Abhängigkeit der Intima-
Dicke von der Schubspannung gezeigt werden (Ku und Allen, 1995).
Ein zusätzliches Problem synthetischer Prothesen ist die Anfälligkeit für Infektionen mit
Inzidenzen zwischen 1 und 6 % (Taher et al., 2015). Durch die mangelnde Vaskularisie-
rung an der Schnittstelle zwischen Bindegewebe und Prothese können diese Stellen nicht
effektiv durch das Immunsystem erreicht werden, sodass sich chronische Infektionsherde
oft über Jahre dort festsetzen können. In vielen Fällen muss die Prothese in einer erneuten
Operation  ausgetauscht  werden.  Durch die  genannten Nachteile  von PET- und ePTFE-
Prothesen,  die  beim  Ersatz  von  Gefäßen  mit  einem  Durchmesser  kleiner  als  6 mm
auftreten, bleiben für diese Gefäße natürliche Prothesen (Autografts) der klinische Gold-
standard (Aper et al., 2008). 
1.3.2  Tissue Engineering
Das Tissue Engineering ist ein interdisziplinäres Feld der Ingenieurs- und Biowissen-
schaften  und  bezeichnet  nach  Williams  „die  Gewebeneubildung  zur  therapeutischen
Rekonstruktion des menschlichen Körpers durch bewusste und kontrollierte Stimulation
ausgewählter Zielzellen mit einer systematischen Kombination molekularer und mechani-
scher Signale“ (Williams, 2015). Hierbei werden in der Regel synthetische Gerüststruk-
turen (Scaffolds) verwendet, die als extrazelluläre Matrix dienen sollen und für die Gewe-
beregeneration  optimiert  sind.  Typischerweise  besitzt  ein  Scaffold  eine  poröse
Grundstruktur und besteht aus einem resorbierbaren Polymer. Die Geometrie ist dem Ziel-
gewebe angepasst und soll zelluläres Wachstum fördern (Ratner, 2004). Das Scaffold wird
sukzessive abgebaut und durch körpereigenes Material ersetzt, sodass kein Fremdmaterial
dauerhaft im Körper verbleibt.
Um eine echte Alternative für autologe Blutgefäße vor allem beim Ersatz kleinlumiger
Gefäße zu finden, wird derzeit an alternativen Materialien geforscht (Chlupác et al., 2009;
Wilhelmi et al., 2014). Eine komplette Auskleidung des Gefäßlumens mit Endothelzellen
soll  den  Material-Blut-Kontakt  verhindern,  das  Einwachsen  von  Blutgefäßen,  glatten




Als Materialien im vaskulären Tissue Engineering werden in der Forschung drei Materi-
algruppen verwendet: Biopolymere, nicht-degradierbare und resorbierbare Polymere (Ravi
und Chaikof, 2010). Biopolymere sind organischen Ursprungs, oft aufgereinigte Bestand-
teile der extrazellulären Matrix wie Kollagen, Elastin und Hyaluronsäure oder sonstigen
tierischen und pflanzlichen Ursprungs wie Alginat, Fibrin, Chitosan oder Fibroin (Chung
und Park, 2007; Ha et al., 2009).
Ansätze, nicht-degradierbare Kunststoffe wie Polyurethane oder vor allem ePTFE und
PET für das vaskuläre Tissue Engineering zu verwenden, werden schon seit den 1980er
Jahren verfolgt (Bordenave et al., 2005). Der Fokus lag auf Oberflächenbeschichtungen,
chemischen Modifikationen und Proteinmodifikationen und Vorbesiedlungen mit  Endo-
thelzellen (Ravi und Chaikof, 2010), um so die Verträglichkeit der konventionellen Gefäß-
prothesen  zu  verbessern.  Die  Modifikationen  sollen  dazu  dienen,  dass  die  Materialien
komplett im Patienten endothelialisiert werden und dauerhaft im Körper verbleiben. Dazu
muss  die  sehr  hydrophobe  und  zellabweisende  Oberfläche  dieser  Materialien  für  eine
Zelladhäsion  optimiert  werden.  Hier  wurden  adhäsive  Kollagen-  und  Fibronektin-
Beschichtungen (Sugawara et al., 1997), Säurebehandlungen (Ranjan et al., 2009), Peptid-
ketten (Larsen et al.,  2007), Antikörper-Funktionalisierungen (Lu et al.,  2013), Titanbe-
schichtungen (Cikirikcioglu et al.,  2006), Heparin- oder Kohlenstoffbeschichtungen und
viele weitere Modifikationen (Chlupác et al., 2009) erprobt.
Der Großteil der resorbierbaren Polymere, die im Tissue Engineering eingesetzt werden,
gehört zur Gruppe der Polyester aus Carbonsäureester-Monomeren. Die Anforderungen an
ein  solches  Polymer  sind  eine  hohe Biokompatibilität,  eine  nicht-toxische  Degradation
innerhalb  des  gewünschten  Zeitraums,  gute  Verarbeitbarkeit,  die  Eignung,  zelluläres
Wachstum  zu  unterstützen  und  passende  mechanische  Eigenschaften  (Gunatillake  und
Adhikari,  2003).  Durch die große Auswahl  an Polymeren mit  unterschiedlichen Eigen-
schaften können Scaffolds an bestimmte Anforderungen angepasst  werden.  Über unter-
schiedliche  Kettenlängen,  durch  Design  neuer  Copolymere  oder  durch  Polymermi-
schungen  (Blends)  können  mechanische,  chemisch-physikalische  Eigenschaften  und
Degradationsraten  beeinflusst  werden.  Die  Degradationsraten  zur  Verfügung  stehender
resorbierbarer Polymere liegen zwischen einzelnen Monaten und mehreren Jahren (Midd-
leton und Tipton,  2000).  Die Degradation erfolgt  über  eine hydrolytische Spaltung der
Polymerketten,  die  sowohl spontan als  auch durch unterschiedliche Enzyme katalysiert
stattfinden  kann  (Sivalingam et  al.,  2003).  Die  Degradationsrate  ist  abhängig  von  der
Diffusion der Wassermoleküle im Material, bei der enzymatischen Degradation außerdem
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von der adsorptiv zugänglichen Oberfläche (Ha et al.,  2009). Die Degradationsrate von
Materialien wird durch den konvektiven Transport im Bereich des Implantats sowie über
die  Proteinadsorption  beeinflusst  (Evertz  et  al.,  2013).  Über  resorbierbare  Materialien
können zudem langfristige Freisetzungen von Wirkstoffen realisiert werden (Chakradeo,
2012; Szentivanyi et al., 2011a).
Häufig  verwendete  resorbierbare  Polymere  sind  Polyglykolsäure  (PGA),  Polylactid
(PLA)  und  deren  Copolymere  Polylactid-co-Glycolide  (PLGA)  sowie  Polycaprolacton
(PCL). Während noch keine resorbierbaren Gefäßprothesen zugelassen sind, werden diese
Materialien bereits für viele Anwendungen eingesetzt, beispielsweise als Nahtmaterial, für
Platten und Schrauben zur Knochenrekonstruktion (Gunatillake und Adhikari, 2003) oder
als  subdermale,  resorbierbare  Implantate  zur  Hormonfreisetzung (Darney et  al.,  1989).
Hydrophile Polymere wie PGA und PLA ermöglichen eine bessere zelluläre Adhäsion als
hydrophobe Materialien (Liu et al., 2007). 
Zur Verarbeitung polymerer Werkstoffe als Scaffolds für das Tissue Engineering stehen
viele  Methoden zur  Verfügung, unter  anderem gerichtete  Erstarrung (Bernemann et al.,
2011),  Gießen  (Peña  et  al.,  2010),  3D-Druck (Gruene  et  al.,  2011),  Textilverarbeitung
(Wilhelmi et al., 2014) oder das Elektrospinnen (Zernetsch et al., 2013).
1.3.4  Elektrospinnen
Beim Elektrospinnen wird eine Endlosfaser aus einer Polymerlösung oder -schmelze
erzeugt. Es wird ein Vlies gerichteter oder ungerichteter Fasern gebildet, das eine hohe
Porosität und Offenporigkeit besitzt. In seiner Struktur ist es vergleichbar mit kollagenrei-
cher extrazellulärer Matrix (Abbildung 1.4), weist aber in der Regel größere Faserdurch-
messer auf als diese. Da vielfältige Geometrien aus den Fasergelegen hergestellt und in
Abhängigkeit der verwendeten Polymere sehr hohe Stabilitäten erreicht werden können, ist
das  Elektrospinnen als  Herstellungsmethode für  das  Tissue Engineering  weit  verbreitet
(Szentivanyi et al., 2011b).
Die  Faser  wird  beim Elektrospinnen  erzeugt,  indem eine  elektrische  Hochspannung
zwischen einer Kanüle und einem Kollektor angelegt wird (Abbildung 1.5). Die Polymer-
lösung wird sehr langsam durch eine Spritzenpumpe aus der Kanüle gefördert. Das elektri-
sche Feld führt dazu, dass der kontinuierliche Tropfen an der Kanüle positiv geladen wird
und einen sogenannten Taylor-Konus ausbildet. Durch die Hochspannung wird die Ober-
flächenspannung des Tropfens überwunden und ein Polymerfaden gebildet, der in Rich-
tung des geerdeten Kollektors beschleunigt wird. Durch inhomogene Ladungsverteilungen
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wird dieser während der Flugphase ausgelenkt und weiter gestreckt. Das Lösungsmittel
verdunstet während der Flugphase und der Faden wird auf dem Kollektor abgelegt (Hasan
et al., 2014). 
Durch unterschiedliche Prozessparameter, vor allem aber über die Viskosität der Poly-
merlösung und die elektrische Feldstärke kann die Faserdicke und -morphologie kontrol-
liert werden (Szentivanyi, 2012). Über die Wahl der Kollektorgeometrie ist eine Vielzahl
von dreidimensionalen Scaffolds herstellbar. Um zudem gerichtete Faserstrukturen herzu-
stellen,  können  über  das  Gap-Spinning schichtweise  orientierte  Fasermatten  erzeugt
werden (Rittinghaus et al., 2013). Wird eine rotierende Welle als Kollektor verwendet, so
können röhrenartige Strukturen erzeugt werden, wie etwa als Hüllstruktur für Nervenleit-
schienen (Duda et al., 2014) oder für die Verwendung als Gefäßprothesen (Pfeiffer et al.,
2014). 
Abbildung  1.4.  Rasterelektronenmikroskopische  Aufnahmen  einer  Ratten-Aorta  nach
Protease-Behandlung  (a, c)  und  eines  elektrogesponnenen  Fasergeleges  (b,  d).  Die
extrazelluläre  Matrix  der  Aorta  besteht  vor  allem  aus  Collagen-  und  Elastinfasern.  Im
Vergleich zu den Faserbündeln der extrazellulären Matrix haben die elektrogesponnenen
Fasern deutlich größere Durchmesser.
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1.3.5  Zelluläre Besiedlung von Gefäßprothesen
Für die Besiedlung von tissue-engineerten Gefäßprothesen mit patienteneigenen Zellen
gibt es zwei Strategien: Einerseits das spontane, post-operative Einwachsen und Anhaften
der Zellen aus dem umliegenden Gewebe und dem Blut und andererseits die Vorbesiedlung
in  Zellkultur  mit  Primärzellen,  die  zuvor  dem  Patienten  entnommen  werden  müssen
(Williams et al., 1991).
Die Implantation unbesiedelter  Scaffolds ist  einfacher  und hat  mehrere Vorteile.  Sie
benötigt keinen langen Vorlauf und kann auch in Notfall-Operationen verwendet werden,
ist kostengünstiger, es besteht nicht die Gefahr einer Kontamination während der Kultivie-
rungsphase und es müssen keine Patientenzellen entnommen werden. Allerdings kann die
Zeitspanne bis zur vollständigen Besiedlung sehr groß sein: In Tierversuchen dauerte es bis
zur vollständigen Endothelialisierung elektrogesponnener Gefäßprothesen mit einer Länge
von 10 bzw. 15 mm mehrere Wochen bis Monate (de Valence et al., 2012; Zheng et al.,
2012). Zudem gibt es Belege, dass die Endothelialisierung in menschlichen Patienten deut-
lich langsamer als in vielen Tiermodellen voranschreitet (Ratner, 2004; Sarkar et al., 2007).
In diesem Zeitraum bieten die tissue-engineerten Gefäßprothesen-Scaffolds keinen Vorteil
gegenüber herkömmlichen synthetischen Prothesen.
Im Falle einer Vorbesiedlung dagegen werden vor der Operation Patientenzellen isoliert
und  vermehrt  und  die  mit  den  gewünschten  Zellarten  besiedelte  Prothese  implantiert.
Hierbei gibt es zwei Strategien, die einstufige und zweistufige Besiedlung. Bei ersterer
werden Endothelzellen des Patienten direkt auf das Gefäßprothesen-Scaffold gegeben. Der
Vorteil  ist  die  viel  schnellere  Verfügbarkeit,  gerade  bei  Operationen  akuter  Gefäßver-
Abbildung  1.5.  Beim Elektrospinnen  wird  aus  einer  Polymerlösung  durch  Anlegen  einer
Hochspannung  eine  Faser  erzeugt,  die  auf  einem  geerdeten  Kollektor  abgelegt  wird.
Modifiziert nach Duda et al. (2014).
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schlüsse.  Die  zweistufige  Besiedlung  beinhaltet  die  Vermehrung der  Primärzellen  über
mehrere Passagen und die darauf folgende Besiedlung der Scaffolds in einem Bioreaktor
(Huang  und  Niklason,  2014).  Die  Kultivierung  benötigt  etwa  2-4  Wochen,  bevor  die
Prothese in vitro besiedelt werden kann (Seifalian et al., 2002). In Frage kommen primäre
Endothelzellen, die auch aus Gefäßen isoliert werden können, die für autologe Transplanta-
tionen ungeeignet wären (für eine tabellarische Übersicht siehe Tiwari et al., 2001). Zudem
wurde die Isolation von Endothelzellen aus Fett- und Bindegewebe (Pronk et al., 1993),
sowie endotheliale Vorläuferzellen (endothelial precursor cells, EPC) (Ranjan et al., 2009)
als  Zellquelle  vorgeschlagen.  Vorkommen,  Einordnung  und  Klassifizierung  von  EPCs
werden allerdings  gegenwärtig  kontrovers  diskutiert  (Critser  et  al.,  2011;  Roura  et  al.,
2013).  Auch  eine  Umprogrammierung  von  menschlichen  Spender-Endothelzellen  der
Nabelschnur (HUVEC), die die Immunerkennung umgeht, wird diskutiert (Beyer et al.,
2004).
Die  Endothelialisierung  konventioneller  synthetischer  Gefäßprothesen  zeigte  bislang
nur eingeschränkte Erfolge (Fioretta et al., 2012). In einem Vergleich mehrerer elektroge-
sponnener und herkömmlicher ePTFE-Prothesen zeigte sich, dass ePTFE unabhängig von
unterschiedlichen Beschichtungen die geringsten Adhäsionsraten und Viabilitätsraten für
primäre Endothelzellen in vitro aufwies. Verwendet wurden dabei dreischichtige Prothesen
aus PCL, PLA und Polyethylenglycol (PEG) (Pfeiffer et al., 2014).
Am Institut für Mehrphasenprozesse wurde die Herstellung von dreilagigen, elektroge-
sponnenen Gefäßprothesenscaffolds etabliert. Im Zuge dieser Arbeit wurden verschiedene
Polymere und Polymerblends in unterschiedlichen Fasermorphologien in Hinblick auf die
zelluläre  Besiedlung  untersucht.  Hierbei  wurden  Oberflächenbeschichtungen  wie
Kollagen,  Gelatine,  Polylysin  oder  Fibronektin  erprobt.  Für  die  beiden äußeren  Wand-
schichten der Gefäßprothesen-Scaffolds, die als Zellkontaktschicht dienen, wurde aufgrund
der Vorversuche eine hydrophile PCL/PLA-Mischung mit einer Fibronektin-Beschichtung
von 1 µg/cm2  gewählt. Für die innere Wandschicht, die vor allem der Stabilität der Scaf-
folds dienen und eine langsamere Degradationsrate aufweisen sollte, wurde PCL gewählt.
Durch Elektrospinnen hergestellte Gefäßprothesen aus unterschiedlichen resorbierbaren
Polymeren  wurden  schon  häufig  in  Tierversuchen  erprobt  und  zeigten  teilweise  gute
Ergebnisse (etwa Zhao et al., 2013; Pektok et al., 2008), aber auch auftretende Stenosen
(Zheng et  al.,  2012),  Thrombusbildung und intimale  Hyperplasien  (De Visscher  et  al.,
2012). Langzeitversuche mit Beobachtungszeiträumen über 12 Monate sind bislang sehr
selten und zeigen, dass Kalzifikationen, intimale Hyperplasien und fehlende Infiltration
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glatter Muskelzellen Probleme darstellen können (de Valence et al., 2012; Kuwabara et al.,
2012).
Obwohl bislang viele aussichtsreiche Ergebnisse publiziert wurden, sind elektrogespon-
nene Gefäßprothesen noch weit entfernt vom klinischen Einsatz. Nur über die Optimierung
der Materialien, die Kenntnis der Endothelzellphysiologie und ein besseres Verständnis der
Material-Zell-Interaktionen kann dieses Ziel erreicht werden.
1.4 Veröffentlichungen
Im Rahmen dieser Arbeit wurde zum einen die Physiologie unterschiedlicher Endothel-
zelllinien unter dem Einfluss einer Fluidströmung untersucht, zum anderen die Endothelia-
lisierung  von tissue-engineerten Gefäßprothesen  erprobt.  Es  sind  drei  Manuskripte
entstanden, die einen Bioreaktor zur In-vitro-Applikation von Schubspannungen auf Endo-
thelzellen beschreiben, Untersuchungen zum Einfluss dieser Scherkräfte auf Zellkulturli-
nien der  Blut-Hirn-Schranke zeigen und den Einfluss  einer  Endothelialisierung auf  die
Blutverträglichkeit experimenteller Blutgefäßprothesen in vitro darstellen.
An Advanced Cone-and-Plate Reactor for the in vitro-Application of Shear 
Stress on Adherent Cells. Veröffentlicht im Journal Clinical Hemorheology and
Microcirculation (Dreyer et al., 2011)
Fluid shear stress changes morphology but does not influence epithelial barrier 
properties of cerebral endothelial cells. Manuskript in Bearbeitung. 
Improved hemocompatibility of electrospun vascular grafts by endothelial pre-
seeding. Eingereicht beim International Journal of Artificial Organs.
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2 Ergebnisse
2.1 Ein weiterentwickelter Kegel-Platte-Reaktor für die In-vitro-
Applikation von Schubspannungen auf adhärente Zellen
Am  Institut  für  Mehrphasenprozesse  wurde  im  Rahmen  des  Sonderforschungsbe-
reich/Transregio 37 ein Bioreaktor nach dem Prinzip eines Kegel-Platte-Rheometers entwi-
ckelt,  der  für  die  Applikation einer  Schubspannung auf  adhärente  Zellen  ausgelegt  ist.
Hierbei  wurden  6  parallele  Kegel-Platte-Systeme,  die  durch  unabhängig  angesteuerte
Servomotoren  angetrieben  werden,  in  einem  Inkubator-Gehäuse  untergebracht.  Zur
Einstellung der  Kegelhöhe und zur  Bildgebung während der  Versuche ist  das  gesamte
System auf einem konfokalen Laser-Scanning-Mikroskop montiert. Die Temperierung und
Begasung wird über eine eigene Softwarelösung geregelt, die in der grafischen Program-
miersprache LabView geschrieben wurde. Ein Vierfach-Gasregler mischt Druckluft, CO2,
O2 und N2, sodass neben der üblichen Inkubation bei 5 % CO2-Atmosphäre auch Versuche
unter hypoxischen Bedingungen durchgeführt werden können. Das System wurde zunächst
für die Applikation in sechs „µ-Dish“-Zellkulturschalen des Herstellers Ibidi ausgelegt und
später für Sechs-Well-Kulturplatten und Transwell-Zellkultureinsätze erweitert.
Die Strömungsverhältnisse im Reaktor wurden durch Farbfäden untersucht, welche sich
an wasserlöslichen, getrockneten Farbstofftropfen auf dem Boden der  Zellkulturschalen
nach Befüllen des Systems bildeten. Die Farbfäden wurden mit mikroskopischen Serien-
aufnahmen dokumentiert und vermessen. Es konnte gezeigt werden, dass im System lami-
nare Strömungsbedingungen vorlagen. Wie erwartet,  stellten sich für höhere Winkelge-
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schwindigkeiten  laminare  Taylor-Wirbel  ein,  die  durch  Zentrifugalkräfte  an  der  Kegel-
oberfläche bedingt werden (Malek et al., 1995). Diese Sekundärströmung führte am Scha-
lenboden zu einer zweiten, radial gerichteten Geschwindigkeitskomponente, die eine leicht
einwärts gerichtete, spiralförmigen Strömungslinie bewirkte (Abbildung 2.1).
Berechnungen  mit  einer  modifizierten  Reynolds-Zahl  für  das  Kegel-Platte-System
(Sdougos  et  al.,  1984)  bestätigen  einen laminaren  Betrieb  mit  bis  zu 70 dyn/cm2.  Die
Untersuchungen mit unterschiedlichen Endothelzelllinien im Rahmen dieser Arbeit wurden
allerdings mit maximal 26 dyn/cm2 durchgeführt, da das System vor allem durch die Adhä-
sion der Zellen an der Kulturschale limitiert ist.
Somit  konnte  ein  Bioreaktor  zur  Applikation  von  definierten  Schubspannungen  im
physiologischen Bereich auf Endothelzellen beschrieben werden, der ein definiertes, groß-
flächig  uniformes,  wandgetriebenes  Strömungsprofil  aufweist.  Der  Reaktor  stellt  damit
eine klare und bessere Alternative für die häufig in der Forschung verwendeten kommerzi-
ellen  oder  individuell  hergestellten  Durchflusskammern  dar,  die  häufig  nicht  uniforme
(McCann et al.,  2005) oder inakkurate und nicht vergleichbare (Anderson et  al.,  2006)
Wandschubspannungen aufweisen.
Abbildung  2.1.  Durch  die  laminaren  Taylorwirbel  addiert  sich  eine  radiale
Geschwindigkeitskomponente zu der zirkulären Strömung, sodass die bodennahe Strömung
eine  einwärts  gerichtete  Spirale  beschreibt.  Der  Spiralwinkel  α  zwischen Kreisbahn und
Strömungslinie ist abhängig vom Radius.
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2.2 Endothelzellen der Blut-Hirn-Schranke ändern durch 
Schubspannungen ihre Morphologie, aber nicht die Barriere-
Eigenschaften
Für  die  weitere  Quantifizierung  der  Strömungsgeschwindigkeiten  im  Kegel-Platte-
Bioreaktor wurde ein Partikel-Tracking mit dem Laser-Scanning-Mikroskop durchgeführt
(Particle Image Velocimetry, PIV). Der vertikale Geschwindigkeitsverlauf im Kegel-Platte-
System an den Radien 3, 5 und 7 mm wurde dabei untersucht. Außer für das Zentrum der
Kulturschalen  wurde  ein  linearer  Geschwindigkeitsverlauf  nachgewiesen,  der  mit  der
berechneten Schergeschwindigkeit γ̇ übereinstimmte.
In den Versuchen konnte gezeigt werden, dass die Richtung der spiralförmigen Strö-
mung bei der maximal verwendeten Winkelgeschwindigkeit von 35 s-1, entsprechend einer
Schubspannung von 26,07 dyn/cm2, um maximal 3,51° von der Kreisbahn abwich. Daraus
ergab sich eine Erhöhung der Wandschubspannung um 0,2 % im Vergleich zur Berechnung
anhand Gleichung 4 (Seite 13), die somit vernachlässigt werden konnte. 
Die Auswirkungen der Schubspannung auf die Ausrichtung der Endothelzellen wurden
über eine automatisierte Auswertung der Ausrichtung von Aktin-Fasern der Zelle quantifi-
ziert. Für diesen Zweck wurde eine Softwarelösung entwickelt, die auf GNU Octave basie-
rend  Scharr-Operatoren  zur  Kantendetektion  einsetzt  (Scharr,  2007).  Jedem  Pixel  der
mikroskopischen Aufnahmen wird dabei ein Vektor zugewiesen, der eine gewichtete Rich-
tungsinformation  auftretender  Kanten  enthält.  Gibt  es  im  Bereich  des  Pixels  keine
Kontraständerung durch eine Kante, so bekommt der Vektor zwar eine Richtung, die resul-
tierende Vektorlänge wird  aber  sehr  kurz.  Nach  einem Verwerfen  aller  Vektoren  unter
einem bestimmten Schwellenwert wird aus den verbleibenden Vektoren jeder Bilddatei ein
Histogramm mit einer frei wählbaren Anzahl an Klassen über die Winkel von -90° bis 90°
gebildet. Zusätzlich werden statistische Kennzahlen ausgegeben, um verschiedene Histo-
gramme vergleichen zu  können,  unter  anderem die  Kurtosis  (Wölbung)  und  Skewness
(Schiefe) der Verteilung, sowie Winkel und Länge des zirkulären Mittelwertvektors.
Durch die Softwarelösung konnte eine große Anzahl von Aufnahmen und Experimenten
quantitativ  ausgewertet  werden.  Hierbei  zeigte  sich  eine  schubspannungsabhängige
Ausprägung der Ausrichtung der Endothelzellen im Bereich von 0 bis 26 dyn/cm2. Die
cerebrale Ratten-Endothelzelllinie  RBE4 blieb unter den dynamischen Bedingungen als
dichtes Monolayer bestehen und zeigte eine elongierte Morphologie.
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Nachdem auf diese Weise definierte Schubspannungen auf die Endothelzellen der Blut-
Hirn-Schranke appliziert werden konnten, wurden die Barriere-Eigenschaften der RBE4
Zellen über den transepithelialen elektrischen Widerstand (TEER) und die Farbstoff-Per-
meabilität  (Papp)  überprüft.  Die  Versuche  erfolgten  in  Transwell-Zellkultureinsätzen,  in
denen die Endothelzellen auf einer porösen Membran kultiviert werden. In Widerspruch zu
Ergebnissen anderer Gruppen (Cucullo et al., 2011b; Santaguida et al., 2006) konnte keine
Steigerung  der  Barriereeigenschaften  durch  eine  Schubspannung  festgestellt  werden
(Abbildung 2.2).
Da die Schubspannungen in den Endothelzellen zu einem aktiven Umbau des Cytoske-
letts,  aber  nicht  wie  erwartet  zu  einer  Verstärkung  der  parazellulären  Barrierewirkung
führten,  wurde  eine  Expressionsanalyse  verschiedener  Tight-Junction-Proteine  nach
Behandlung mit  einer Schubspannung durchgeführt.  Die wichtigsten Proteine der Tight
Junctions der Blut-Hirn-Schranke sind Occludine (Occl), Claudine (Cldn) und junctionale
Adhäsionsmoleküle (JAM) wie Zonula Occludens (ZO) (Luissint et al., 2012). Für keine
dieser Proteine wurde eine signifikante Steigerung der RNA-Menge nachgewiesen (Abbil-
dung 2.3). Vergleichende Untersuchungen an humanen hCMEC/D3-Zellen ergaben gleiche
Ergebnisse.
Durch Immunfluoreszenz-Aufnahmen konnte gezeigt werden, dass die Schubspannung
auch zu keiner veränderten zellulären Lokalisierung von Cldn-3-Proteinen führte. Somit
wurde gezeigt, dass die Applikation von definierten Schubspannungen über 24 Stunden
nicht zu einer verstärkten Bildung von Tight Junctions in RBE4 Zellen führte.
Abbildung  2.2.  Transepithelialer  elektrischer  Widerstand  (TEER)  und  apparente
Permeabilität für Natrium-Fluoreszein (Papp) von RBE4-Zellen vor (weiß) und nach (schwarz)
Applikation einer Schubspannung. Durch die Behandlung war keine signifikante Erhöhung
des elektrischen Widerstandes oder Verminderung der apparenten Permeabilität festgestellt
worden. n=14-20. Ein statischer Kegel (0 dyn/cm2) diente als Kontrolle. Es wurden keine
signifikanten Unterschiede zwischen den Behandlungen festgestellt  (gepaarter  t-Test  der
Differenzen).
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2.3 Eine Vorbesiedlung mit Endothelzellen verbessert die 
Hämokompatibilität elektrogesponnener Gefäßprothesen
Am Institut für Mehrphasenprozesse wurde eine dreischichtige, hoch-poröse Gefäßpro-
these aus den Polymeren PCL und PLA entwickelt. Dabei bestanden die äußeren Wand-
schichten aus PCL/PLA im Verhältnis 2:1, die innere Schicht aus reinem PCL. Die Gefäß-
prothesen  wurden  durch  Elektrospinnen  hergestellt,  eine  4 mm starke  Welle  diente  als
Kollektor. Die Wandstärke betrug 90,6 µm ± 1,0 µm mit einem Faserdurchmesser von 1,00
± 0,007 µm.  Nachdem in  Vorversuchen  mit  einer  diskontinuierlichen  Herstellung  eine
Trennung der Wandschichten sowie ein schichtweises Aufreißen der Prothesen in nachfol-
Abbildung  2.3. Schubspannungs-abhängige RNA-Expression von Tight-Junction-Proteinen.
Keine  der  untersuchten  Proteine  wurde  in  den  Zelllinien  RBE-4  und  hCMEC/D3  durch
Schubspannung signifikant hochreguliert. n = 3-6, 0, 13, 26 dyn/cm2 für 24 Stunden. Cldn1,
7, 15, 19, 20 wurden jeweils nur in einer der beiden Zelllinien exprimiert.
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genden  Zugversuchen  aufgetreten  waren,  wurde  durch  die  Verwendung  von  coaxialen
Spinndüsen ein kontinuierlicher Übergang der Schichten erreicht. 
Die beiden äußeren Wandschichten aus PCL/PLA weisen eine höhere Hydrophilie als
die innere PCL-Schicht auf und degradieren aufgrund des PLA-Anteils schneller. Sie sind
für  eine  optimale  zelluläre  Adhäsion  und  auf  der  Außenfläche  der  Prothese  für  ein
Einwachsen von Bindegewebszellen,  Blutgefäßen und Immunzellen bestimmt,  während
die mittlere  PCL-Schicht  bei  einer  Implantation in  den Körper  eine höhere und länger
andauernde Stabilität bieten soll. 
Um die Auswirkungen unterschiedlicher Sterilisationsmethoden zu untersuchen, wurden
mechanische Materialkennwerte vor und nach der Sterilisation verglichen. Dabei wurden –
anders als bei Autoklavieren, Ethylenoxid-Behandlung, Plasmasterilisation, die in Vorver-
suchen  getestet  worden  waren  –  keine  signifikanten  Änderungen  in  Elastizitätsmodul,
Zugfestigkeit und Reißdehnung festgestellt.
Die Besiedlung der Gefäßprothesen erfolgte in einem eigens konstruierten Bioreaktor
(Abbildung 2.4). Dieser ist auf ein minimales Medienvolumen ausgelegt und besitzt eine
Aufnahme  für  Gefäßprothesen  mit  einem  Innendurchmesser  von  4 mm.  Als  Gehäuse
wurde  ein  30-ml-Zentrifugenröhrchen  verwendet.  Die  Prothesen  werden  dabei  leicht
vorgedehnt und über zwei Titan-Hülsen geschoben. Der Reaktor ermöglicht das Befüllen
Abbildung  2.4. Die Gefäßprothesen-Scaffolds wurden durch einen kleinformatigen Besied-
lungsreaktor reproduzierbar und standardisiert  mit  Endothelzellen besiedelt.  Die Prothese
wurde  dabei  über  zwei  Titan-Hülsen  gespannt.  Der  Reaktor  enthält  einen  inneren
(schwarze) und einen äußeren (graue Pfeile) Medienkreislauf.
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der Prothesen durch einen inneren Kreislauf sowie eine Umströmung durch einen äußeren
Kreislauf. Zwei Kanäle im Reaktorschaft sorgen für einen Rückfluss der Medien.
Die  Gefäßprothesen  wurden  mit  primären  Endothelzellen  aus  adulten  Rattenaorten
besiedelt. Dafür wurde der äußere Kreislauf mit Zellkulturmedium, der innere Kreislauf
mit  einer  Konzentration von 2,5 · 105 Zellen/ml (entsprechend einer  Konzentration von
1,5 · 104 Zellen/cm2 Innenfläche) befüllt. Für eine gleichmäßige Verteilung und Adhärenz
der Zellen an der Innenfläche der Prothese wurde eine zu diesem Zweck konstruierte und
programmierte  Rotationsvorrichtung verwendet,  die  den Reaktor  mit  der Prothese axial
rotiert.  Dabei  wurde  für  eine  Stunde alle  drei  Minuten  eine  kurze  Rotationsbewegung
durchgeführt, bei der vier um 90° versetzte Positionen angefahren wurden. In der Ruhe-
phase sedimentierten die suspendierten Zellen und adhärierten an der Protheseninnenwand.
Das Protokoll  war  zuvor  in  Vorversuchen mit  Endothelzellen  der  Zellkulturlinie  RBE4
etabliert  worden.  Fluoreszenzmikroskopische  Aufnahmen  zeigten  eine  gleichmäßige
Verteilung der Zellen, die innerhalb weniger Tage zu einem Monolayer auswuchsen. Nach
der rotatorischen Besiedlung der Prothesen mit primären Endothelzellen erfolgte eine stati-
sche Kultivierung für 10 Tage.
Die Rotationsvorrichtung wurde in einem Zellkulturinkubator platziert, die Ansteuerung
erfolgte durch eine externe Command-Box. Das Rotationsprotokoll wurde in C++ realisiert
und  mittels  einer  Atmega32-Steuerungsplatine  (Armel  Corporation)  ausgeführt.  Ände-
rungen des Protokolls konnten über eine Anpassung des Quelltextes durchgeführt und auf
das Gerät übertragen werden.
Der  Einfluss  der  Endothelialisierung  auf  die  Hämokompatibilität  wurde  in  einem
Chandler-Loop-System untersucht. Im Chandler-Loop wird durch Rotation eines Schlauch-
rings eine kontinuierliche Blutströmung erzeugt und so die Verwendung von blutschädi-
genden  Pumpen  verhindert.  In  den  Schlauchring  werden  Proben  eingebracht,  um eine
verursachte Blutschädigung, Koagulation oder Thrombozytenaktivierung zu quantifizieren
(Chandler, 1958; Jordan et al., 2014). Die Vorteile von In-vitro-Hämokompatibilitätstests
sind  die  gute  Standardisierbarkeit,  Kosteneffizienz,  geringe  Blutvolumina  und  hohe
Wiederholungszahl.
Die Hämokompatibilitätstests zeigten einen akzeptablen Thrombozytenverlust der unbe-
siedelten  Gefäßprothesen  im  Vergleich  zur  Kontrolle.  Die  Messungen  an  besiedelten
Proben dagegen zeigten einen deutlich geringeren Thrombozytenverlust als in Kontrollver-
suchen ohne Probenkörper. Durch sezernierte Faktoren der Endothelzellen wie Adenosin,
Prostacyclin oder EDRF wurde die Aktivierung der Thrombozyten im gesamten Schlauch-
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system gehemmt, sodass der Thrombozytenverlust signifikant geringer als in der Kontrolle
blieb.
Die mikroskopischen Untersuchungen nach den Versuchen zeigten ein einschichtiges
zelluläres Monolayer auf der Innenfläche der Prothesen (Abbildung 2.5). Die Immunfluo-
reszenzmarkierung von PECAM-1 (platelet endothelial cell adhesion molecule) wurde als
Endothelzell-Färbung verwendet. Besonders in den rasterelektronischen Aufnahmen war
die für Endothelzellen typische Kopfsteinpflaster-Morphologie zu erkennen. 
Grundsätzlich  waren auf  der  Oberfläche  aller  Proben in  ungleichmäßiger  Verteilung
aktivierte Thrombozyten und Erythrozyten zu erkennen, aber in deutlich höherer Dichte in
nicht-besiedelten als in besiedelten Proben.
Abbildung  2.5.  Innenfläche  der  unbesiedelten  (a)  und  besiedelten  (b)  Gefäßprothesen-
Scaffolds  nach  Hämokompatibilitätstests,  rasterelektronenmikroskopische  Aufnahme.  An
den  Polymerfasern  der  unbesiedelten  Proben hafteten  Erythrozyten,  aktivierte  Thrombo-
zyten und Fibrinfasern (*). Die besiedelten Scaffolds waren von einem Endothel-Monolayer
bedeckt, an denen nur einzelne Blutzellen anhafteten.
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3 Diskussion
3.1 Zur Physiologie von Endothelzellen im Tissue Engineering 
Endothelzellen  bilden  die  Adventitia  interna der  Blutgefäße  und  regulieren  als  die
Schicht, die mit den Bestandteilen des Blutes und dem Fluidstrom in direktem Kontakt
steht,  wichtige  Gefäßfunktionen.  Schubspannungen  lösen  in  Endothelzellen  kurz-  und
langfristig viele physiologische Reaktionen aus, die in vitro nachgewiesen werden können.
Die Einflüsse der Schubspannungen durch das fließende Blut sind wichtig, um einerseits
normale  physiologische  Endothelzellfunktion,  andererseits  vaskuläre  Erkrankungen  wie
Arteriosklerose, Bluthochdruck oder Thrombose zu verstehen (Ando und Yamamoto, 2009;
Farcas et  al.,  2009).  Es  gibt  Hinweise,  dass auch die  endotheliale  Barrierewirkung der
Blut-Hirn-Schranke durch eine Schubspannung verstärkt wird. Im Tissue Engineering ist
eine funktionelle Endothelschicht ein wichtiger Bestandteil bei der Wiederherstellung des
natürlichen  Gefäßaufbaus.  Hier  sorgen  die  Endothelzellen  für  die  Antithrombogenität
rekonstruierter Gefäße und erhalten die langfristige Durchgängigkeit der Gefäßprothesen-
Scaffolds (Ratner, 2007). 
In dieser Arbeit wurden Endothelzellen unter dem Einfluss einer Schubspannung unter-
sucht  und diese  Zellen für  das  vaskuläre  Tissue  Engineering  in  vitro eingesetzt.  Dafür
wurden  unterschiedliche  zellphysiologische  und  technische  Ansätze  verfolgt  und  neue
Methoden etabliert.  Im Rahmen der Arbeit sind drei Manuskripte entstanden, die einen
Kegel-Platte-Bioreaktor  beschreiben und validieren,  dynamische  Versuche an Endothel-
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zellen  der  Blut-Hirn-Schranke  zeigen  und  dynamische  In-vitro-Hamokompatibilitätstest
von Gefäßprothesen-Scaffolds nach einer zellulären Besiedlung beschreiben. 
3.2 Applikation von Schubspannungen auf Endothelzellen der Blut-
Hirn-Schranke
In Veröffentlichungen zu den Auswirkungen von Schubspannungen auf Endothelzellen
wurden  Durchflusskammern  (Anisi  et  al.,  2014;  Ding  et  al.,  2015),  Kapillarsysteme
(Neuhaus et al., 2006; Santaguida et al., 2006) oder Mikrofluid-Chips (Booth et al., 2014;
Griep et al., 2013) eingesetzt. Diese Systeme benötigen eine Druckdifferenz, verfügen über
keine gleichförmige Ausprägung der Schubspannung und weisen zum Teil turbulente Strö-
mungsanteile und nicht untereinander vergleichbare Schubspannungen auf (Anderson und
Knothe Tate, 2007; Bakker et al., 2003). Aus diesem Grund verwendeten viele Gruppen
Bioreaktoren nach dem Kegel-Platte-Prinzip, um Schubspannungen auf Endothelzellen zu
applizieren (Flach et al., 2008; Osborn, 2005; Blackman et al., 2000; Nagel et al., 1994).
Die Vorteile bestehen in der genau bekannten und uniformen Schubspannung durch eine
Couette-Strömung,  der  ebenen  und  im  Vergleich  großen  Besiedlungsfläche  sowie  der
Möglichkeit  eines  Live-Cell-Imagings  durch  die  transparente  Bodenplatte.  Die  exakte
Applikation  von  Schubspannungen  in  einem solchen  Kegel-Platte-Bioreaktor  wurde  in
dieser Arbeit durch Analysen der Strömungsfelder im System gezeigt.
Die  experimentelle  Relevanz  einer  definierten  Schubspannung  für  zellbiologische
Untersuchungen wurde durch die Quantifizierung der zellulären Ausrichtung dargelegt. Im
Bereich  von 0-26 dyn/cm2 zeigten  RBE4-Zellen  unterschiedlich  starke  morphologische
Anpassungen in Abhängigkeit der Schubspannung. Diese Ausrichtung wurde durch eine
eigens entwickelte Software analysiert, die aus mikroskopischen Aufnahmen Histogramme
der Winkelverteilungen und statistische Kennzahlen berechnete. Es ist bekannt, dass durch
mechanische Kräfte eine Aktin-Reorganisation ausgelöst wird (Luissint et al., 2012). Die
Quantifizierung der zellulären Morphologie und Ausrichtung mit der Strömung anhand des
Cytotoskeletts  wurde  bereits  durch  andere  Gruppen  beschrieben  (Yoshigi  et  al.,  2003;
Farcas et al., 2009; Hahn et al., 2011). Die in dieser Arbeit gezeigte Auswertung in Histo-
grammform erlaubt aber wesentlich feinere Abstufungen, um beispielsweise den Winkel
der mittleren Ausrichtung zu bestimmen. Zudem werden statistische Kennzahlen ausge-
geben, die die zirkuläre Statistik berücksichtigen und den quantitativen Vergleich zwischen
unterschiedlichen Versuchsbedingungen erlaubt.
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Durch die gezeigten Ergebnisse kann die in dieser Arbeit formulierte Hypothese bestä-
tigt werden, dass sich die physiologischen Auswirkungen einer Fluidströmung auf Endo-
thelzellen in einem Kegel-Platte-System nachbilden und untersuchen lassen können. Limi-
tiert  wurden  die  Versuche  vor  allem  durch  die  unterschiedlich  starke  Adhäsion  der
verschiedenen Zelllinien am Boden der Zellkulturgefäße. Trotz einer Collagen-Beschich-
tung der Oberflächen ist anzunehmen, dass die extrazelluläre Matrix in vivo die Adhäsion
von  Endothelzellen  bei  deutlich  höheren  Schubspannungen  erlaubt.  Für  das  arterielle
System werden Schubspannungen von bis zu 70 dyn/cm2 angegeben (Papaioannou und
Stefanadis, 2005). 
Die Schubspannung in physiologischen Gefäßen ist als Stimulus nicht nur wichtig für
die Gefäßintegrität und -plastizität, sondern induziert und erhält auch die Differenzierung
des endothelialen Phänotyps der Blut-Hirn-Schranke (Walsh et  al.,  2011).  Es gibt viele
Hinweise auf eine erhöhte physikalische Barrierewirkung der cerebralen Endothelzellen
durch eine Schubspannung, wie ein erhöhter transepithelialer elektrischer Widerstand oder
eine  verringerte  epitheliale  Permeabilität  (Griep  et  al.,  2013;  Santaguida  et  al.,  2006;
Cucullo et al., 2007; Neuhaus et al., 2006). Außerdem gibt es Belege für eine Expressions-
steigerung von verschiedenen Cadherinen und Claudinen, sowie ZO-1 und Occl auf RNA-
und Proteinebene (Walsh et al., 2011; Cucullo et al., 2011b; Ting et al., 2012; Colgan et al.,
2007). 
Der in  dieser Arbeit  beschriebene Bioreaktor ist  nach Kenntnis  des Autors die erste
Modifikation eines Kegel-Platte-Systems, die die Applikation von Schubspannungen auf
ein zelluläres Monolayer auf einer porösen Membran erlaubt. Nur mittels einer solchen
Membran kann eine epitheliale Barrierewirkung in vitro durch Farbstoff-Permeabilität und
transepithelialen elektrischen Widerstand untersucht werden. Membranen wurden in Form
von Kapillaren (Cucullo et al., 2011b), integriert in einen Multifluid-Chip (Griep et al.,
2013; Booth et al., 2014) oder in den in der Regel statisch kultivierten Transwell-Inserts
verwendet. Teilweise wurden Untersuchungen zum Einfluss von Schubspannungen auf die
Zellen  der  Blut-Hirn-Schranke durch  Behandlung der  in  Transwells  kultivierten  Zellen
mittels Rundschüttlern durchgeführt (Warboys et al., 2010; Walsh et al., 2011), obwohl mit
dieser  Methode  turbulente  Strömungen,  basolaterale  Schubspannungen  (Colgan  et  al.,
2007) und undefinierte mechanische Belastungen der Zellen zu erwarten sind. 
Um die zweite Hypothese dieser Arbeit, eine Schubspannung verstärkt die epitheliale
Barriere-Wirkung in einem In-vitro-Modell der Blut-Hirn-Schranke, zu überprüfen, wurde
in dem etablierten Modell für die Blut-Hirn-Schranke, dem Transwell-System (Naik und
Cucullo, 2012) Versuche im Kegel-Platte-System durchgeführt. In Untersuchungen an zwei
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cerebralen, mikrovaskulären Endothelzelllinien, hCMEC/D3 und RBE4, konnte zwar eine
morphologische Antwort auf die Schubspannungen nachgewiesen werden, aber nicht die
Verstärkung  der  Barriere-Eigenschaften.  Dieses  wurde  durch  TEER-  und  Papp-Untersu-
chungen der physikalischen Barriere sowie durch Nachweis der Tight-Junction-Proteine
auf RNA- und Lokalisationsebene überprüft. Die Hypothese konnte nicht bestätigt werden.
In den Versuchen wurden die Endothelzellen für jeweils 24 Stunden einer Schubspan-
nung ausgesetzt. Dieser Zeitraum ist vergleichbar mit den Bedingungen der meisten der
oben genannten Autoren, mit Ausnahme der zahlreichen Veröffentlichungen von Cucullo
und  Janigro,  die  das  Kapillarflusssystem  „div-BBB“  (dynamic  in  vitro  blood–brain
barrier) entwickelten und verwendeten (Cucullo et al., 2011a). Hier wurden die Versuche
über zwei bis drei Wochen unter dynamischen Bedingungen durchgeführt. Es konnten im
div-BBB-System deutliche Steigerungen der physikalischen Barriere und Expressionsän-
derungen  zahlreicher  Gene  nachgewiesen  werden.  Im  Kegel-Platte-Bioreaktor  sind
Versuche  von  so  langer  Zeitdauer  bislang  noch  nicht  durchgeführt  worden.  Durch  die
Konstruktion des Kegel-Platte-Systems sind die Versuche nicht weiter parallelisierbar und
die  Aufrechterhaltung  der  Sterilität  über  einen  solchen  Zeitraum  kann  ein  Problem
bedeuten.
Außerdem gibt es Hinweise, dass eine starke morphologische Anpassung an die Schub-
spannungen, wie an den in dieser Arbeit verwendeten Zelllinien gezeigt, nicht typisch für
Endothelzellen der Blut-Hirn-Schranke ist. Die Gruppe um Searson stellte nach Untersu-
chungen an der immortalisierten Zelllinie HBMEC die Hypothese auf, dass diese nicht in
Richtung des Blutflusses elongieren und so die Länge der Zell-Zell-Kontaktfläche mini-
miert, die epitheliale Barrierewirkung maximiert wird (Ye et al., 2014; Reinitz et al., 2015).
Das würde bedeuten, dass die verwendeten Zelllinien zu sehr vom Phänotyp der cerebralen
Endothelzellen dedifferenziert sind.
3.3 Vaskuläres Tissue Engineering
In den letzten 30 Jahren konnte für konventionelle, synthetische Gefäßprothesen mit
einem Durchmesser kleiner als 6 mm keine Verbesserung der langfristigen Durchgängig-
keitsraten erreicht werden (Ravi und Chaikof, 2010). Nachdem sich die Endothelialisie-
rung konventioneller  Gefäßprothesen nach Beschichtung und Oberflächenstrukturierung
bislang als  nicht  zielführend erwiesen hat  (De Visscher  et  al.,  2012; Avci-Adali  et  al.,
2013), wird vermehrt an Alternativen geforscht. Das Ziel des vaskulären Tissue Enginee-
ring ist die Entwicklung eines Scaffolds, das eine Rekonstruktion des nativen Gewebeauf-
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baus der  Gefäßwand ermöglicht.  Zu diesem Zweck wurden in  den letzten  Jahrzehnten
experimentelle Scaffolds in unterschiedlichen Geometrien, Oberflächentopographien, aus
diversen  Materialien  und  mit  verschiedenen  Produktionsmethoden  entwickelt  (Ratner,
2007).  Walpoth  und  Möller  stellten  in  einem Übersichtsartikel  fest,  dass  resorbierbare
Prothesen der Idealvorstellung entsprechen – während das Implantat abgebaut wird, wird
gleichzeitig  natürliches  Gewebe  mit  vollständiger  Funktion  regeneriert  (Walpoth  und
Möller, 2011).
Es wurden schon zahlreiche resorbierbare Gefäßprothesen in vitro und in vivo erprobt.
Das Konzept einer porösen Prothese, die erst nach der Implantation im Patienten durch
einwachsende Zellen von der Anastomose aus endothelialisiert wird, wurde dabei sehr oft
verfolgt.  Diese spontane Endothelialisierung aber  würde  gerade bei  menschlichen Pati-
enten einen sehr langen Zeitraum in Anspruch nehmen (Sarkar et al., 2007). Solange das
synthetische Material nicht komplett von Endothelzellen bedeckt ist, stellt es mit seiner
sehr  großen  spezifischen  Oberfläche  eine  große  Fremdmaterialfläche  dar,  die  in  Blut-
Kontakt  kommt.  In  diesem  Zeitraum  ist  die  Gefahr  einer  Thrombose  erhöht  und  die
Prothese stellt keine Verbesserung zu konventionellen Prothesen dar. Aus diesem Grund
wurde in dieser Arbeit der Ansatz einer standardisierten Vorbesiedlung verfolgt, bei der die
Besiedlung in einem Bioreaktor erfolgt.
Erste Langzeitversuche mit elektrogesponnenen Gefäßprothesen-Scaffolds zeigten, dass
durch  eine  nicht  vollständige  Rekonstruktion  der  Gefäßwand Probleme wie  Kalzifizie-
rungen oder intimale Hyperplasien auftraten (de Valence et al., 2012). Es besteht bei den
vorhandenen  experimentellen  Gefäßprothesen-Scaffolds  somit  nach  wie  vor  großes
Verbesserungspotential. Hasan und Mitarbeiter empfahlen in einem Review zu elektroge-
sponnenen Gefäßprothesen die Verwendung dreischichtiger Strukturen, um mechanische
Eigenschaften,  Biokompatibilität,  Bioaktivität  und  Antithr12ombogenität  vereinen  zu
können (Hasan et al., 2014). Da bekannt ist, dass hydrophile Polymere für eine Zelladhä-
sion am besten geeignet sind (Liu et al., 2007), und dass das hydrohile PLA alleine zu
schnell für eine Verwendung in einer Gefäßprothese degradiert (Teebken und Haverich,
2002),  wurde  in  dieser  Arbeit  ein  PCL/PLA-Gemisch  für  die  äußeren  Zell-Kontakt-
Schichten verwendet. Als innere Wandschicht wurde reines PCL verwendet, das langsamer
degradiert und länger die Stabilität der Prothesen gewährleistet. Für eine im Institut für
Mehrphasenprozesse  vergleichbar  hergestellte  elektrogesponnene  PCL-Hülle  konnte
bereits  im Tierversuch gezeigt werden, dass Blutgefäße und Immunzellen einwanderten
(Duda et al., 2014).
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Die Prothesen-Scaffolds wurden in einem speziell angefertigten Bioreaktor mit Endo-
thelzellen besiedelt.  Durch eine Rotation  im drei-minütigen Rhythmus und dazwischen
liegenden  Sedimentationsphasen  konnten  die  suspendierten  Zellen  gleichmäßig  auf  der
gesamten luminalen Oberfläche der Scaffolds adhärieren. Die Rotation wurde durch eine
automatische Vorrichtung ermöglicht und erfolgte in einem Zellkultur-Inkubator. Das opti-
male Rotationsprotokoll war zuvor in Vorversuchen etabliert worden. Durch eine solche
Standardisierung und Optimierung des Besiedlungsvorgangs war es möglich, den Bedarf
an primären Zellen zu reduzieren. Während in diesen Versuchen primäre Endothelzellen
aus  adulten  Ratten-Aorten  verwendet  wurden,  ist  im  späteren  klinischen  Einsatz  die
Verfügbarkeit  von Primärzellen,  gerade bei  älteren Patienten,  eingeschränkt.  Durch den
Einsatz von Bioreaktoren kann eine kontrollierte, sichere und reproduzierbare Besiedlung
gewährleistet werden (Pörtner et al., 2005; Soletti et al., 2006).
Es ist bekannt, dass eine vollständige Endothelialisierung von kardiovaskulären Implan-
taten antithrombogen wirkt. Trotzdem gibt es für elektrogesponnene Gefäßprothesen nur
wenige Veröffentlichungen, in denen dieser Einfluss durch Hämokompatibilitätstests vor
und  nach  der  Besiedlung  quantifiziert  wird. In  diesen  wurden  statische  In-vitro-Tests
durchgeführt, bei denen Vollblut oder plättchenreiches Plasma untersucht wurde, nachdem
es für einen definierten Zeitraum auf Materialproben gegeben wurde (Yuan et al., 2004; H.
Liu  et  al.,  2011,  S.  Liu  et  al.,  2013).  Für  vergleichbare  und  reproduzierbare  Untersu-
chungen unter physiologischen Schubspannungen ist das Chandler-Loop-System sehr viel
besser geeignet (Chandler, 1958; Jordan et al., 2014). Die Ergebnisse in dieser Arbeit sind
nach Kenntnis des Autors die ersten Veröffentlichungen dynamischer  In-vitro-Hämokom-
patibilitätstests von elektrogesponnenen Gefäßprothesen. 
Diese Versuche im Chandler-Loop-System wurden mit Schweineblut und Rattenendo-
thelzellen durchgeführt. Auch wenn im Chandler-Loop-System Komplement-Aktivierung
(Fink et al., 2011) und zelluläre Immunantworten (Hoffmann et al., 2005) nachgewiesen
werden  können,  beeinflussen  die  von  Leukozyten  freigesetzten  Immunmediatoren  die
Versuche durch das Fehlen einer systemischen Immunantwort nicht. Schweineblut wird für
In-vitro-Hämokompatibilitätstests  sehr häufig verwendet,  da sich porcines  Blut  in  vitro
ähnlich wie humanes Blut verhält und ähnliche Hämolyseraten und Thrombozytenverluste
bei gleichen Scherraten zeigt (Klaus et al., 2002; Paul et al., 2003). 
Es wurde gezeigt, dass die hergestellten, unbesiedelten Gefäßprothesen-Scaffolds eine
geringe Abnahme des Thrombozytenindex in den Versuchen zur Folge hatten. Der für die
Abnahme der Thrombozyten bestimmte Wert war mit 28,9 % (leerer Kontroll-Schlauch:
16,9 %) vergleichbar mit dem durch Fink und Kollegen publizierten Wert kommerzieller
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ePTFE-Prothesen von 23,5 %. In diesen Versuchen wurden Proben gleicher Länge und
Durchmesser für identische Zeiträume in einem Chandler-Loop-System untersucht (Fink et
al.,  2011).  Weitere  untersuchte  Werte  wie  die  Koagulationszeit  oder  die  Hämolyserate
wiesen  keinen  signifikanten  Unterschied  zwischen  Gefäßprothesen-Scaffolds  und
Kontrolle  auf.  Durch die  Besiedlung mit  einer  konfluenten  Schicht  aus  Endothelzellen
konnte die Hämokompatibilität im Vergleich zu unbesiedelten Gefäßprothesen-Scaffolds
deutlich verbessert werden. Die Thrombozytenzahl nahm in den Versuchen nur um 1,7 %
ab, also signifikant weniger als in den Kontroll-Versuchen. Das bedeutet, dass die durch
Endothelzellen  sezernierten  Faktoren  die  Thrombozytenaktivierung  so  stark  hemmen
konnten, dass sogar der aktivierende Effekt des Schlauchmaterials und der experimentellen
Bedingungen kompensiert wurde.
Die Hämokompatibilitätstests sind ein wertvolles Instrument, um verschiedene Materia-
lien in Hinblick auf die Blutverträglichkeit zu vergleichen. Die mögliche antithrombogene
Wirkung einer  Probe wirkt  dabei  allerdings  immer  in  Kombination  zur  ursprünglichen
Antikoagulation  des  untersuchten  Citratblutes,  sodass  eine  Reaktion  in  vivo stärker
ausfallen kann. Insgesamt konnte aber die dritte Hypothese dieser Arbeit bestätigt werden:
Die Blutverträglichkeit  der  Gefäßprothesen-Scaffolds  wurde durch  eine reproduzierbare
und standardisierte Vorbesiedlung mit Endothelzellen erhöht, was durch dynamische  In-
vitro-Blutversuche  mit  physiologischen  Scherraten  nachgewiesen  wurde.  Die  hervorra-
genden Ergebnisse mit primären Zellen und Blut aus etablierten Tiermodellen zeigten, dass
diese Scaffolds vielversprechende tissue-engineerte Gefäßprothesen darstellen.
 Diese Arbeit beschreibt Untersuchungen zur Physiolgie von Endothelzellen, die unter
definierten  Schubspannungen  und  in  Scaffolds  für  das  Tissue  Engineering  kultiviert
wurden. Erkenntnisse dieser Arbeit tragen dazu bei, das Verständnis der Endothelfunktion
zu erweitern und zukünftig Gefäßprothesen entwickelt  zu können, die im Patienten die
Rekonstruktion  des  nativen  Gefäßaufbaus  unterstützen.  Für  die  Untersuchungen  dieser
Arbeit wurden zahlreiche Methoden neu etabliert.  Die Strömungsvisualisierungen durch
die Methoden der Farbfadenexperimente und des Laser Scanning Mikroskop-basierten PIV
wurden ermöglicht. Der vorhandene Kegel-Platte-Bioreaktor wurde teilweise erneuert und
für  die  Verwendung  von  Transwell-Inserts  modifiziert.  Diese  Einsätze  für  Sechs-Well-
Platten erlauben die Kultivierung von Zellkulturzellen auf einer porösen Membran. Für
diese  Membranen  wurde  die  Messung  von  transepithelialem  Widerstand  und
Farbstoffpermeabilität  zur  Quantifizierung  der  epithelialen  Barriere-Eigenschaften
eingeführt.  Um  die  morphologische  Antwort  der  Zellen  bei  verschiedenen
Schubspannungen  zu  vergleichen  und  quantifizieren,  wurde  eine  GNU Octave-basierte
Software entwickelt. Als Ergänzung zu den Versuchen mit Zelllinien wurde die Isolierung
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von  primären  Endothelzellen  aus  der  Ratte  etabliert.  Cytotoxizitätstests  für  die
Überprüfung unterschiedlicher Materialien und Herstellungsmethoden wurden eingeführt.
Die Besiedlung von unterschiedlichen Zellen auf diesen Scaffolds wurde verglichen, dafür
verschiedene  Materialien  und  Oberflächenbeschichtungen  ausgewählt.  Für  die
rasterelektronenmikroskopische  Bildgebung  mussten  Dünnschnitttechniken  und
Fixierungsprotokolle eingeführt werden. Zur Besiedlung der tubulären Scaffolds wurden
optimierte, rotatorische Besiedlungsprotokolle entworfen. 
3.4 Ausblick
Der Kegel-Platte-Bioreaktor stellt eine hervorragende Methode zur definierten Applika-
tion  von  Schubspannungen  auf  Endothelzellen  dar,  mit  der  zahlreiche  Fragestellungen
bearbeitet werden können. Zunächst kann die Theorie der Gruppe um Searson, dass cere-
brale  Endothelzellen  sich  nicht  mit  der  Blutströmung  ausrichten,  mit  primären  und
weiteren  immortalisierten  Zelllinien  überprüft  werden,  vor  allem  mit  den  von  dieser
Gruppe  verwendeten  HBMEC-Zellen  (Ye et  al.,  2014;  Reinitz  et  al.,  2015).  Bisherige
Ergebnisse  dieser  Arbeit  entsprachen  nicht  diesen  Beobachtungen.  Zudem  können
Langzeit-Versuche im Kegel-Platte-Bioreaktor klären, ob die deutlich induzierten Barriere-
Eigenschaften nach dynamischer Kultivierung, die Cucullo und Kollegen in den Kapillaren
des div-BBB erreichten (Cucullo et al.,  2011b), auch im zweidimensionalen Monolayer
reproduziert  werden  können.  Für  die  Funktion  der  Blut-Hirn-Schranke  scheint  neben
anderen Faktoren die zylindrische Geometrie in den Kapillaren von Bedeutung zu sein
(Wong et al., 2013). Im Kegel-Platte-System können Schubspannungen auf ebene Mono-
layer appliziert werden, unabhängig von einer Krümmung durch die Kapillaren. 
Die  zelluläre  Adhäsion  in  den  Zellkulturgefäßen,  die  im  Kegel-Platte-Bioreaktor
verwendet werden, stellte eine Limitierung in den Untersuchungen dar. Da in dieser Arbeit
die Adhäsion und das Wachstum von Endothelzellen auf elektrogesponnenen Fasermatrices
untersucht  und  optimiert  wurde,  kann  die  Verwendung  einer  solchen  Matrix  auch  als
Membran für die dynamische Kultivierung von Zellen im Kegel-Platte-Bioreaktor etabliert
werden. Einerseits können so die höheren Schubspannungen des arteriellen Hochdrucksys-
tems untersucht, andererseits weitere Rückschlüsse über den Einfluss der Mikrostruktur
und  unterschiedlicher  Materialien  auf  das  Wachstum der  Endothelzellen  auf  Scaffolds
gezogen werden. Analog zur inneren Oberfläche der Gefäßprothesen-Scaffolds können so
zweidimensionale Fasermatrices als Zellkulturmodell dienen.
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Der Besiedlungsreaktor für die Gefäßprothesen-Scaffolds ermöglicht durch die beiden
Medienkreisläufe gleichzeitig zur Endothelialisierung der inneren Oberfläche die Besied-
lung der äußeren Schicht mit glatten Muskelzellen. Die Gefäßprothesen-Scaffolds können
dadurch sowohl für die Verwendung im Tissue Engineering weiterentwickelt werden, als
auch als dreidimensionales  In-vitro-Modell für Blutgefäße dienen. Durch einen Medien-
kreislauf sind dynamische Kultivierungen unter physiologischen Strömungsbedingungen
möglich,  die  in  Kombination mit  den Versuchen im Kegel-Platte-Bioreaktor  verwendet
werden können.  Ein  solches  Modell  ermöglicht  die  Untersuchung von physiologischen
Reaktionen der Endothelzellen, Wundheilungsvorgängen und Immunzell-Trafficking. Eine
Kalzifizierung als eines der Probleme künstlicher und auch nativer Blutgefäße kann auch
in vitro induziert  und untersucht werden (Krings et al.,  2009). Der Aufbau des Besied-
lungsreaktors kann zusätzlich für Untersuchungen zu Farbstoff-Permeabilität und transepi-
thelialem elektrischen Widerstand des Endothels genutzt werden.
Für eine Weiterentwicklung der Gefäßprothesen-Scaffolds für das Tissue Engineering
ist es notwendig, ein Ziel-Blutgefäß in einem Modell-Organismus zu definieren. Scaffolds
mit geeigneten Innendurchmesser, Wandstärke und Länge müssen produziert und vor even-
tuellen Tierversuchen mit entsprechenden primären Zellen und Blut  in vitro auf die Blut-
verträglichkeit getestet werden.
Für den Einsatz resorbierbarer Gefäßprothesen-Scaffolds ist es wichtig, eine physiolo-
gisch sinnvolle Degradationsgeschwindigkeit zu finden. Diese ist beim Einsatz in vivo von
sehr vielen Faktoren abhängig, kann aber über die Scaffold-Struktur und Wahl der Poly-
mermischung  beeinflusst  werden.  Bislang  gibt  es  für  das  Tissue  Engineering  nur  in
wenigen Bereichen klinischen Routineeinsatz, wie etwa bei Knorpelersatz (Hunziker et al.,
2015) oder Hautäquivalenten (Groeber et al., 2011). Über das Vermögen der vaskulären
Regeneration und die Gestaltungsmöglichkeiten, diese durch geeignete Scaffold-Strukturen
zu unterstützen, muss noch viel gelernt werden, bis ein klinischer Einsatz von resorbier-
baren Gefäßprothesen denkbar ist.
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The blood brain barrier (BBB) is an effective protection mechanism that is built by the
brain  capillary  epithelium.  Despite  its  large  surface  area  of  ~20  m2 and  endothelial
thickness  of  only 200 nm [1],  it  is  highly effective  in  protecting  the brain  from toxic
substances in the blood. It maintains ion and solute homeostasis of the central nervous
system, ensuring proper neuronal function [2]. This is achieved by the BBB dual function,
consisting of active transport  and barrier  properties [3].  The presence of mostly brain-
specific transporters ensures metabolite exchange with the blood circulation and controls
brain milieu, but also actively counteracts transport of potential harmful substances into the
brain.  Prominent transporters are multidrug resistance proteins and P-glycoproteins [4].
Such  strict  control  of  transcellular  transport  can  only  be  effective,  when  paracellular
transport is physically blocked. On that account, endothelial cell-cell-contacts are sealed
with  tight  junctions  that  block  paracellular  diffusion  and  separate  the  apical  from the
basolateral membrane.
A decrease of BBB permeability has been reported after traumatic brain injury, ischemic
stroke or inflammation. Furthermore it is associated with the pathology of various diseases
like  Alzheimer's,  multiple  sclerosis,  epilepsy,  ALS,  Parkinson's,  brain  tumors  or  brain
edema [5–7]. In order to study BBB related diseases and enable drug development, great
efforts have been undertaken to create an in vitro BBB model. Models showing more than
150-200  Ωcm2 of  trans-epithelial  electrical  resistance (TEER) have been considered as
suitable for solute and drug transport studies, although TEER values in the range of 1500-
2000 Ωcm2 were found in vivo [6]. 
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The  endothelial  BBB phenotype  is  maintained  and induced  by astrocytes,  pericytes,
neurons and the extracellular matrix; together they form the neurovascular unit [5]. For this
reason, many BBB models include glial cells, although Cucullo et al. suggested that in a
dynamic BBB model without the presence of astrocytes TEER values above 1000 Ωcm2
could be achieved using hCMEC/D3 brain endothelial  cells  [8].  In comparison, values
around 70 Ω·cm2 were found in the conventional transwell system.
Evidence  for  flow induced blood brain  barrier  formation  is  mixed.  The same group
stated that  using flow in a  3-D cell  culture microcapillary array increases BBB model
TEER by more than 10-fold in endothelial/glial (BAEC and C6 cells) co-culture [9] as well
as in hCMEC/D3 monoculture [8]. However, other groups reported an increase of only
around  30  %  when  using  high  shear  stress  vs  static  [10]  or  even  similar  values  in
comparison to transwell experiments [11]. On the molecular level, shear has been shown to
increase  tight  junction  expression  of  tight  junction  genes  claudin(Cldn)-3,  5,  zonula
occludens (ZO)-1, 2 and Occludin(Occl) [12,13].
For  the  in  vitro  study of  shear  related  effects  on  endothelial  cells,  most  commonly
parallel  flow  chambers  or  microfluidic  systems  have  been  used  [10,11,14],  capillary
systems  [7]  or  cone-and-plate  systems  [15–17].  While  the  capillary  system  closely
resembles microvascular geometry which is important for barrier formation [6,18], only
the cone-and-plate exerts a uniform wall shear stress (see [19,20] for a discussion of flow
chamber  shear  stress  distribution).  Furthermore,  no  pressure-gradient  is  required  to
maintain the fluid flow. 
Here, we describe and verify a cone-and-plate setup for the study of BBB properties of




For the application of shear stress, a modified plate-and-cone bioreactor was used (see
[16] for technical description).  Briefly,  a rotating cone lowered into a cell  culture dish
generates a circular fluid flow with a constant shear rate. This causes a uniform wall shear
stress  in  circular  direction  at  the  dish bottom.  This  way,  physiological  shear  could  be
applied on cell culture cells. The bioreactor contains six independent chambers so that six
different experimental conditions could be applied at the same time. In all experiments,
dishes with static cones were used as control.





with η being dynamic viscosity, ω angular velocity, r radius, h0 distance between cone tip
and plate and α cone angle.
During  experiments,  angular  velocities  of  17.44  and  34.90  s-1 were  used  for  the
application of 13 and 26 dyn/cm2 (or 1.3 and 2.6 Pa, resp.), determined by cell culture
medium viscosity η = 3.06 mPas, r = 9.5 mm, h0 = 35 µm and α = 2.4°.
The bioreactor has been designed for the use of either 6-Well-Plates (TPP, Trasadingen,




For the validation of the system, tangential  fluid velocities were measured.  In every
position of a cone-and-plate system, velocity should increase linearly with height. Fluid
flow was  analyzed  by tracking  fluorescent  particles  in  suspension,  comparable  to  the
Particle Image Velocity technique [22]. In laser scanning microscope images, particles in
motion draw a dotted trace. From the known scanning speed, horizontal velocity of the
particles can be calculated [23,24]. Velocities were related to cone radius and height from
plate. In addition, near ground flow visualization and secondary flow quantification was
conducted with the use of bromphenol blue dye (see [16] for method).
Cell culture
RBE-4 cells were cultivated in Ham's F12/MEM (1:1) with 1 ng/ml bFGF, 10 % fetal
calf serum, 100 U/ml penicilin, 0.1 mg/ml streptomycin at 37 °C and 5 % CO2. 
For shear experiments, cells were cultured either in petri dishes (µ-Dish 35 mm), 1 · 105
cells per dish, or in six-well transwell inserts (0.4 µm pore size, 1.6 · 106 pores/cm2, BD
Falcon, Heidelberg, Germany), 5 · 105 cells per insert. Transwell inserts were coated with
collagen I (Sigma-Aldrich, Taufenkirchen, Germany). Cells in petri dishes were allowed to
form a tight monolayer for 4 days and cells in transwells were cultivated until they formed
a stable transepithelial resistance after 7-8 days. Directly before shear experiments, cell
culture medium was replaced with increased viscosity medium DMEM containing 5 %
dextran  500,000 (Pharmacia,  Uppsala,  Sweden),  10  % fetal  calf  serum and  100 U/ml
penicilin,  0.1  mg/ml  streptomycin.  Prior  to  usage,  dextran  was  dialyzed with  destilled
water and freeze-dryed (Lyophilizer AdVantage 2.0, SP Scientific, Suffolk, Britain). This
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prevented negative effects on cell proliferation of the non-dialyzed dextran. Viscosity of
the dextran medium was measured using a MCR 502 plate-plate rheometer (Anton Paar,
Graz, Austria) in the range of 50 to 5000 s-1.
In petri dishes, medium volume was 2 ml and in transwell inserts, 2 ml in basolateral
plus 2 ml in apical compartments.
Preparation of transwell inserts
We noticed that after a few hours, small amounts of cell debris accumulated in the plate
center under the cone tip, sedimented and grinded away adherent cells. This was caused by
a slow inward flow and resulted in some experiments in a hole of varying diameter in the
cellular monolayer. In addition, the wall shear rate equation (Eq. 1) is not true for the exact
center. On that account, we chose to cover the center of the 6-well inserts with a self-
adhesive foil (Hydrofilm, Hartmann, Wiener Neudorf, Austria). The foil had good optical
properties  and  prevented  diffusion  and  electrical  conductance.  It  was  attached  to  the
bottom face  of  the  transwell  membrane  before  cell  seeding,  and  thus  did  not  disturb
cellular growth or flow conditions. 
Image analysis 
For  the  quantification  of  cell  alignment  to  flow direction,  cellular  actin  fibers  were
stained  using  20  nM  Phalloidin-Atto488  (Sigma-Aldrich,  Taufenkirchen,  Germany).
Confocal laser scanning microscopic images were acquired at the radius of 5 mm with
direction of flow set horizontal. Images were analyzed with a custom-designed script based
on the  open  source  software  GNU Octave.  For  edge  detection  and noise  suppression,
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Scharr operators were employed [25], assigning each pixel a value for edge angle and
intensity.  All  values  above  a  threshold  value  were  summarized  in  a  histogram  and
statistically interpreted. A minimum of six images of every petri dish was analyzed, values
were averaged. Mean and SEM were calculated from independent experiments. 
The script is licensed under the GPL and can be obtained free of charge from the authors
(contact glasmacher@imp.uni-hannover.de).
Trans-epithelial electrical resistance (TEER) and dye permeability
Barrier properties were measured using TEER and Na-fluorescein (Na-F) permeability.
Due  to  the  comparably large  membrane  size  of  six-well  inserts  and  the  resulting  low
resistance readings, variations in TEER measurements (Evom-2, WPI, Berlin, Germany)
had to be minimized. Each value was measured at least in duplicate and was averaged,
using a chamber containing 40 ml of bath solution (140 mM NaCl, 5 mM KCl, 1 mM
MgCl2, 0.5 mM CaCl2, 10 mM Hepes, 10 mM Glucose, pH 7.4, 298 mosmol/kg). STX2-
electrodes (WPI) were fixed in a stand, and TEER reading after 15 s of measuring were
noted. After TEER measurements, dye permeation was measured using 2 ml of 10 ng/ml
Na-fluorescein (Na-F) in bath solution (Sigma-Aldrich, Taufenkirchen, Germany) in apical
and  1  ml  of  bath  solution  in  basolateral  compartment.  After  25  min  of  slow shaking
incubation at 37 °C, 5 % CO2, Na-F concentration was measured with a microplate reader
at  485  nm  exitation  (Mithras  LB  940,  Berthold,  Bad  Wildbach,  Germany).  Apparent
permeability coefficient Papp was calculated by [26]:
Papp(cm /s)=
V B ΔCB
AC A0 Δ t
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with VB basolateral volume, ΔCB/Δt change of concentration over time, A membrane
area, CA0 initial apical concentration. 
Change in Papp and TEER levels after treatment were compared to control using Student's
t-test.
RNA-Expression
After 24 h shear experiments in µ-Dish petri dishes, cells were rinsed with PBS and total
RNA was isolated using the RNeasy Mini Kit (Qiagen, Hilden, Germany). In each case,
cells  from two petri  dishes were pooled due to small  growth area (3.5 cm2 per  plate).
Removal of potential genomic DNA contamination and cDNA synthesis was performed
using the Maxima First Strand cDNA Synthesis Kit for RT-qPCR with dsDNase (Thermo
Scientific, Braunschweig, Germany) according to the manufacturer's instructions. 9 µl of
total RNA were used per sample. Digestion of genomic DNA was performed for 30 min at
37 °C with dsDNAse. The enzyme mix for reverse transcription was added and the reverse
transcription reaction carried out with the following temperature profile: 10 min at 25 °C,
30 min at 65 °C and 5 min at 85 °C. The cDNA was diluted to a final concentration of 12.5
ng/µl. 1 µl of each sample was removed after DNA digestion but before cDNA synthesis
and used as a template in a PCR reaction to confirm complete removal of DNA. 62.5  ng of
the first strand cDNA was used as template for a PCR reaction with a final volume of 20 μl
containing  0.2 μM  of  each  primer  and  1 x  GoTaq  G2  Green  Master  Mix  (Promega,
Mannheim,  Germany).  Amplification  was  carried  out  using  the  following  temperature
profile: 95 °C for 3 min followed by cycles of 95 °C for 15 s, 59 °C for 30 s and 72 °C for
45 s with a final step at 72 °C for 5 min. In order to determine mRNA quantity, for each
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gene  a  cycle  number  was  used  within  the  range  of  the  exponential  amplification  as
determined by a titration curve [27] and gapdh was used as housekeeping gene. Integrated
densities of the gel bands were analyzed using ImageJ (http://rsbweb.nih.gov/ij/).  Band
intensities were normalized to the intensity of the corresponding gapdh band and intensity
ratios of cells exposed to shear stress were related to untreated cells. Expression of eleven
tight  junctions  proteins  was  detected  (Table  1),  results were  compared  using  one-way
ANOVA.
Immunofluorescence
Transwell inserts were stained with anti-claudin3 antibody (Bioss, Woburn , MA, USA).
Cells grown in transwell inserts were washed with PBS and fixed in 4 % formaldehyde in
PBS for 20 min at 4 °C. Cells were blocked with 0.5 % bovine serum albumine in PBS for
30 min  at  37 °C  and  washed  afterwards  with  PBS.  The  transwell  membranes  were
subsequently cut in two; one half of the membrane was incubated with primary rabbit anti-
claudin3 antibody, diluted 1:100 in 0.3 % triton X-100 in PBS over night at 4 °C. The other
half was incubated without primary antibody as a negative control. After washing the cells
three times with PBS, actin filaments were stained with 20 nM Phalloidin-Atto550 (Sigma-
Aldrich). The secondary goat anti-rabbit-AlexaFluor488 antibody was diluted 1:1000 in
0.3 % triton X-100 in PBS together with 2 µM DAPI (Sigma-Aldrich) for staining of cell
nuclei and incubated with the cells for 1 h at 37 °C. Four randomly selected images were




The bioreactor showed a laminar, circular flow with a slight inward spiraling movement
close to the dish bottom. This is caused by centrifugal forces close to the cone surface and
has been described before [16,28,29]. This secondary flow was analyzed using bromphenol
blue dye tracking and could be determined to change flow direction by less than 3.5° from
circular  path  (data  not  shown),  increasing  shear  magnitude  less  than  0.2  % of  values
calculated by Eq. 1.
Analysis of particle velocity at different locations in the cone gap was used to validate
the flow profile (Figure 1a). At radii of 3, 5 and 7 mm, linear velocity gradients from
bottom to top were found, being typical  of  a laminar  Couette  flow.  Together  with the
known dynamic viscosity, fluid shear stress can be derived from this slope. At the radius of
3 mm, the slope was higher than expected (calculated values are shown as dashed lines).
This led to a higher wall shear stress and a non-uniform treatment of cells in the plate
center. This may be caused by production imperfections at the cone tip. However, cells
from this center region were excluded from subsequent measurements by the self-adhesive
foil on the bottom face of the transwell membrane (Figure 1b). This foil did not interfere
with cellular growth or fluid dynamics.
After  24  h  of  flow,  RBE  cells  displayed  an  elongated,  flattened  morphology.  The
distribution of actin fiber orientation could be determined by automated software analysis.
Actin filaments as an indicator of endothelial alignment to mechanical stimuli have been
used as early as 1989 [30]. A clear, dose-dependent alignment to the direction of flow was
Anhang 69
visible and could be quantified using the Octave script (Figure 2). The histogram peak
angle corresponded to the inward spiral that was quantified in flow experiments.
Measurement of barrier properties
TEER and apparent permeability were measured in transwell inserts before and after the
application of 26 dyn/cm2 for 24 h and compared to static control. With both methods, no
increase of barrier properties through application of fluid flow was observed (Table 2).
Student's t-test  revealed no significant differences between treated and control cells.  In
previous  experiments,  comparable  results  were  obtained  with  the  human  brain
microvascular cell line hCMEC/D3 (data not shown).
Figure 1. Fluid flow in the cone-and-plate system at ω = 34.9 s-1. (a) Vertical velocity
profiles at the radii 3, 5 and 7 mm as measured by particle tracking. The cone gap height,
indicated  by  a  horizontal  line,  increases  with  radius.  In  all  cases,  measured  velocity
increased linearly, demonstrating the laminar Couette flow (shown in the right-hand box).
Calculated shear rates are shown as dashed lines. At a radius of 3 mm, the shear rate (the
slope of the velocity) was higher than expected. Values are shown as mean ± SEM, n = 5-8,
with gray line indicating linear regression.
(b) Schematic top view of the transwell insert membrane. The center part smaller radius
of 4.5 mm (  9≙  mm diameter) is covered by self-adhesive Hydrofilm on the bottom face.
This prevented dye diffusion and electrogen ion flux at this area, excluding these cells from
subsequent measurements. In this way, membrane area was reduced by 15.5 %.
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Tight junction protein expression and localization
Expression of eleven tight junction proteins was analyzed in RBE cells exposed to 24 h
of 0, 13 and 26 dyn/cm2 shear stress (Figure 3). In no case, a significant change in RNA
level  after  exposition  to  flow was detected.  To monitor  cellular  claudin-3 localization,
immunofluorescence stains of the transwell membrane were conducted (Figure 4). A basal
claudin signal and no distinct localization at cell-cell contact sites could be observed.
Figure 2. RBE alignment to fluid flow. (a) Actin fibers and nuclei were stained with
Phalloidin  (green)  and  Hoechst  (blue).  Cells  were  notably  elongated  and  aligned  to
horizontal shear direction.  Phalloidin images were analyzed by a custom GNU Octave
script. Scale bar: 20 µm.
(b) Histogram of cellular orientation after 24 h flow conditions of 26, 13, 5.2, 2.6 and 0
dyn/cm2 (from top  to  bottom peak).  Shear  forces  led  to  cellular  alignment  in  a  dose
dependent manner. The peak orientation of the cells is slightly shifted from circular path
due to small inward spiraling secondary flow. Vertical lines depict SEM, n = 6 (0, 13, 26
dyn/cm2) or n = 2 (2.6, 5.2 dyn/cm2).
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Figure 3. RNA expression of tight junction proteins after 24 h of 13 or 26 dyn/cm2 shear
stress vs. control.
Figure 4. Claudin-3 immunostaining. Scale bar: 50 µm. 
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Discussion
Here, we describe the application of well-defined shear stress on brain microvascular
endothelial cells. The cone-and-plate bioreactor exerted a linear Couette flow that could be
quantified using laser scanning microscope particle image velocimetry. For the commonly
used,  pressure  gradient  driven  flow  chambers,  non-uniform  flow  behavior  across  the
monitored cell seeding area has been reported [19], as well as inhomogeneous and non-
comparable shear assumptions in different commercial flow chambers [20]. Flow profiles
in the plate-and-cone bioreactor were linear and magnitudes as predicted. This was not true
for the plate center: At low radii, the shear equation (Eq. 1) comes to a limit. Flow profiles
showed increased shear rates and cells detached from the central portion of the plate. We
excluded this region from TEER and Papp analyses by placing an impermeable foil on the
bottom membrane face.
To the author's knowledge, the presented bioreactor is the first cone-and-plate system
that  allows  the  application  of  shear  stress  on  transwell  inserts,  the  established  model
system for static BBB models [7]. However, cells on porous membranes have before been
subjected to to shear in form of capillaries [13], integrated into a microfluidic chip [10,11]
or in transwell inserts using orbital shakers [31,32].
Rat brain endothelial cells RBE-4 in this flow field aligned to shear in a dose-dependent
manner and the cellular monolayer stayed intact. This shows that the reactor functioned as
intended and the cells showed a physiological response. Here the question arose, whether
this treatment enhances barrier properties as reported in multiple cases [10,13,32–34]. In
clear  disagreement  to  literature  data,  our  results  showed that  TEER and Papp were not
influenced by 24 hour treatment with shear stress. Similar findings were also observed
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using  human  hCMEC/D3  cells.  Expression  analysis  as  well  as   immunofluorescence
showed that tight junction expression or protein localization was not altered after shear
treatment.
A treatment time of 24 hours is comparable to most of the above mentioned publications,
except from the group of Cucullo and Janigro who developed and used the “div-BBB”
system [13]. They applied dynamic conditions for several weeks in a hollow fiber capillary
membrane system and reported a drastic increase in barrier properties. In the cone-and-
plate  bioreactor,  experiments  of  such time  periods  are  challenging due to  low parallel
experiment number and the necessity to maintain sterility. Our aim was to separate the
impact of curvature and geometry of cultivation, that affects BBB differentiation [6] and
shear stress using a two-dimensional endothelial monolayer.
Moreover, there is evidence that a distinct morphological adaption to shear as observed
in this work is not typical of endothelial cells of the BBB. The group of Searson reported
that brain microvascular endothelial cells HBMEC do not align to shear.  They suggested
that  a  non-elongated  shape  is  a  strategy  of  minimizing  cell-cell  junction  length  and
improving barrier function [18,35]. Alignment as a response to shear could be sign of of
hCMEC/D3 and RBE4 cells dedifferentiation.
We  were  not  able  to  reproduce  an  increase  of  BBB  barrier  properties  in  cerebral
endothelial cells after shear stress treatment. However, both reasons, treatment time and
cell-line characteristics could be the explanation for disagreement with published data.
Acknowledgement: We would like to thank Anne Klett, Kristina Schmitt, Moritz von
Wrangel and Jan Hildebrandt for technical and experimental support.
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Table 1. Rat specific primers used for expression analysis.















































Table  2:  Transepithelial  electrical  resistance  (TEER)  and  apparent  permeability  for
Na-F.
0 dyn/cm2 26 dyn/cm2
pre post pre post n
TEER (Ω·cm2) 17.85 ± 1.98 18.26 ± 1.60 21.27 ± 3.44 23.64 ± 3.47 16-20
Papp (10-6 cm/s) 5.42 ± 1.07 4.84 ± 1.14 5.73 ± 1.42 3.64 ± 0.31 14-17
 
Transwells after 7-8 days of static cell culture were placed in the plate-and-cone system
with static  (0 dyn/cm2)  or rotating (26 dyn/cm2)  cones.  Changes between pre and post
treatment were compared using Student's t-test, revealing no significant differences.
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Abstract
Purpose: Current  small  caliber  artificial  grafts  suffer  from  frequent  occlusion  and
infection. On this account, they are in the majority of cases avoided in favor of biological
grafts. The approach of tissue engineering aims to improve artificial grafts with the use of
degradable  scaffolds  that  allow  cellular  ingrowth  and  host  tissue  regeneration.  We
manufactured  and  tested  a  three-layered  vascular  graft  with  a  stable  core  layer  and
hydrophilic outer layers for cellular attachment and growth.
Methods: The electrospinning technique was used to produce a highly porous and stable
graft composed of the biodegradable polymers polycaprolactone (PCL) and polylactic acid
(PLA).  The  effect  of  subsequent  gamma  sterilization  on  mechanical  properties  was
investigated. Grafts were seeded with primary rat aorta endothelial cells using a small-
scale  bioreactor.  A rotating  device  allowed  uniform cell  attachment  at  the  inner  graft
surface.  After  10  days  of  culture  time,  in vitro hemocompatibility  of  the  grafts  was
evaluated using a Chandler Loop system. Hemolysis, coagulation time and platelet loss
were compared for non-seeded vs. endothelialized grafts.
Results: Sterilization  had  no  significant  impact  on  mechanical  properties.
Endothelialization was successful  and strikingly improved blood compatibility:  Platelet
loss was almost eliminated in Chandler Loop experiments.
Conclusions: We show that endothelialization highly improves hemocompatibility of
vascular  grafts.  As  spontaneous  in  vivo endothelialization  is  very  slow  and  thrombus
formation occurred in some animal model experiments, we propose the pre-seeding as a
key to successful vascular graft tissue engineering.
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Introduction
Cardiovascular  diseases are  a  major  problem in western civilization.  In the event  of
vascular  injury,  aneurysm or  stenosis,  replacement  surgery is  needed.  As  compared to
biological grafts, major advantages of synthetic grafts are the high availability of different
length  and  diameter  conduits  and  the  avoidance  of  secondary  surgery  for
autotransplantation. In clinic routine, the polymeric materials polyethylene terephthalate
(PET, Dacron) and expanded Polytetrafluoroethylene (ePTFE) are well approved. In grafts
with  a  diameter  >6 mm,  hydrophobic  surfaces  prevent  cellular  attachment  and  intima
formation while  exhibiting a low thrombogenicity.  However,  artificial  grafts  of smaller
diameters  still  suffer  from  frequent  occlusion  (1,2).  As  opposed  to  the  cell  repellent
surfaces of currently used polymers, the approach of tissue engineering materials is the
promotion of specific cellular growth: A continuous coverage of a foreign material with an
endothelial  monolayer  circumvents  material-blood  contact.  Ingrowth  of  cells  and
vascularization of the scaffold material as well as a tight integration into the surrounding
connective tissue supports host immune system. This avoids graft infection, which is a fur-
ther shortcoming of artificial  implants (1).  Finally,  an ideal  tissue engineering material
degrades over time, allowing complete native tissue recovery.
In recent research, electrospinning has been used as a way to produce highly porous but
still robust polymeric bulk material (see (3,4) for detailed reviews). Degradable polymers
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such as polycaprolactone (PCL), polylactic acid (PLA) and many others are biocompatible
and give high mechanical strength suitable for vascular surgery (5).
In vivo experiments with electrospun tubes  have been conducted in  rat  (6),  dog (7),
rabbit (8) or sheep (9). In bare PCL tubes with a length of 10 mm, endothelialization has
been reported to occur in the time scale of weeks to months, starting from contact sites to
native vessels (10,11). An endothelial cell layer effectively prevents platelet activation and
graft  occlusion  by  thrombosis.  However,  in  some  in  vivo studies,  the  occurrence  of
thromboses  has  been  reported  in  electrospun  vascular  grafts  before  or  during
endothelialization. To date, long term trials are still  rare but reveal additional problems
concerning  graft  calcification,  intimal  hyperplasia  and  missing  smooth  muscle  cell
infiltration  (10).  For  these  reasons,  there  is  a  high  demand  for  improving  degradable
artificial grafts.
Here,  we  investigate  an  electrospun  three-layered  vascular  graft.  The  vessel  wall  is
composed  of  a  pure  PCL core,  enclosed  within  two  PCL/PLA blend  layers  that  are
designed for  cellular  attachment  and a  faster  degradation.  Rat  primary endothelial  cell
seeding was conducted with a standardized protocol using a small-scale bioreactor and a
rotating  device.  The  endothelialized  grafts  were  evaluated  by  dynamic  in  vitro
hemocompatibility testing and by microscopic investigation after the experiments.
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Materials and Methods
Multi layer graft fabrication
The inner and outer wall layer were spun from a blend of PCL (100 mg/ml) and PLA (50
mg/ml). Both layers were separated by a layer spun from pure PCL (130 mg/ml). Polymers
were dissolved in 2,2,2-trifluoroethanol (all  Sigma, Taufenkirchen, Germany) on a stirrer
for at least 24 h.
The electrospinning process was performed with a custom-made setup, consisting of a
high voltage supply, a polymer reservoir with a 0.88 mm hollow needle as nozzle and a
grounded collector. A mandrel of stainless steel with a diameter of 4 mm, rotating at 1000
rpm,  was used  as  a  collector.  The applied  voltage  was  set  to  20 kV and the  distance
between nozzle and collector was 28.5 cm. Each layer was spun for 3 minutes at a flow
rate of 3 ml/h. Grafts were sterilized by gamma irradiation of 25 kGy (BBF sterilization,
Kernen-Rommelshausen, Germany). To assess changes in material properties induced by
the sterilization process, mechanical tests were conducted with sterilized and non-sterilized
grafts.
Cytotoxicity of the graft material was evaluated following EN ISO 10993, testing for
possible proliferation affecting agents eluted from the samples. Sterilized tubes were cut
into small pieces and incubated in cell culture medium for 24 hrs. In such way conditioned
medium was transferred on adherent NIH-3T3 mouse fibroblast cells and cell number was
measured after 24 hrs. As control, untreated media (“null control”), non-toxic polyethylene
samples (“negative control”) and 0.5 % sodium dodecyl sulfate (SDS) (“positive control”)
were  used.  Cell  number  was  measured  by  automated  count  of  Hoechst  (Sigma,
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Taufenkirchen,  Germany)  stained  nuclei,  n = 5,  25  images  per  repeat.  Results  were
compared to untreated media using a one-way Student's t-test.
Material Characterization
For  sterilized  and  non-sterilized  grafts,  fiber  diameters  of  at  least  2000  fibers  were
measured using scanning electron micrographs (VP-SEM S3400, Hitachi Europe, Krefeld,
Germany,  magnification  4000x)  using  the  software  AxioVision  4.7  (Carl  Zeiss,  Jena,
Germany). Static tensile testing was performed under ambient conditions at a velocity of
20 mm/min. Samples with a free gauge length of 20 mm were mounted with a custom-
made clamp into tensile testing machine 5565A (Instron, Norwood, USA).
Wall thickness d was determined by SEM after cutting samples using a cryotome to
achieve a straight cut surface. The cross-sectional area A for Young's modulus and ultimate






Ultimate tensile strength, Young's modulus and strain at break were calculated using the
software SciLab.
Cell seeding of the graft
Primary rat aorta cells were isolated from adult Wistar rats. Briefly, after surrounding
tissue was removed, dissected aortas were opened longitudinally and endothelial cells were
carefully scraped off using a sterile scalpel. Primary cells were cultivated in DMEM with
10 % FCS, 1 % Penicillin/Streptomycin, 5105 U heparin (all Biochrom, Berlin, Germany)
and  30  µg/ml  ECGS (Millipore,  Temecula,  USA)  and  used  at  passage  2.  Before  cell
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seeding, grafts were coated with 1 µg/cm2 fibronectin (Sigma, Taufenkirchen, Germany)
and placed in a custom-made bioreactor. 
The small-scale  seeding reactor  fits  into  a  standard 30 ml  centrifuge  tube (Sarstedt,
Nümbrecht, Germany) and allows inner and outer cell culture medium circulation (Fig. 1
A-C). The graft ends were gently stretched and mounted on two titanium connectors. After
the outer system was filled with culture medium, 3 ml cell suspension were inserted into
the inner circulation. 2.5·105 cells/ml were used to achieve a seeding density of 1.5·104
cells per cm² inner graft surface. The reactor was placed inside a rotating apparatus for 1 hr
(Fig.  1  D)  at  37°C,  5 % CO2 atmosphere.  Automatic  axial  rotation  steps  every  three
Fig. 1. (A) The cell seeding bioreactor contains inner (gray) and outer (black arrows)
circulation. Backflow of media is allowed by two channels integrated in the reactor shaft
(s). The separate joint (j) is used to mount the grafts inside. (B) For this purpose, graft
ends are pulled over the titanium connectors. (C) The bioreactor fits inside a standard 30
ml centrifuge tube. Silicone tubes with Luer lock connectors are attached to the circulation
systems, as shown here for the outer circulation. (D) After filling with cell suspension, the
assembled bioreactor is rotated axially according to a programmed protocol by a rotating
device inside a cell incubator.
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minutes with four different resting positions allowed the cells to adhere to the complete
inner tube surface. After rotational seeding, grafts were cultured under static conditions for
10 days to allow confluent endothelial growth.
Non-seeded  grafts  served  as  control  for  hemocompatibility  testing  and  were  treated
accordingly including fibronectin coating and cell culture medium incubation.
Dynamic in vitro hemocompatibility testing
Hemocompatibility  testing  was  carried  out  in  a  Chandler  Loop  system  using  fresh
porcine blood obtained from eight different animals. The Chandler Loop principle utilizes
gravity  based  blood  flow within  a  rotating  tube  loop  to  avoid  blood  damage  through
pumping  (12–14). Grafts of 45 mm length were connected to a silicone tube with inner
diameter of 4 mm (Tygon ND-100-65, Saint-Gobain, Courbevoie, France) via two titanium
connectors. Grafts were then sealed with a self-adhesive foil to avoid blood leakage. Non-
seeded grafts and empty tubes served as control. Total loop length was 640 mm for all
experiments.  Every  tube  was  filled  with  3  ml  citrated  porcine  blood  and experiments
continued for 1 hr, with a flow velocity of 200 mm/s and at a temperature of 37 °C. 
Immediately after the experiments, hemolysis, platelet count and coagulation time were
determined.  Values  were  normalized  to  zero  values  which  were  determined  before
performing the experiments. This allowed a compensation of individual variation in the
blood  samples.  The  index  of  hemolysis  as  a  standard  parameter  for  determining  the









With IH: Index of hemolysis [%], HCT: Hematocrit, PHb: Plasma hemoglobin [g/dl],
THb: Total hemoglobin [g/dl]. 
Concentrations of total and free hemoglobin were determined photometrically using the
Hemoglobin FS kit (DiaSys, Holzheim, Germany). Platelets were counted manually in a
Neubauer chamber after using TTV platelet single-test kit (Kabe,  Nümbrecht-Elsenroth,






PLT = Platelet index [%], PLT1h = Platelet count after one hr [1/µl], PLT0h = Zero value
[1/µl].
Coagulation time was measured using a Schnitger & Gross coagulometer (Med GV 3,
Sycomed,  Lemgo,  Germany)  by  pipetting  20  μl  of  blood  into  a  reaction  tube  and
incubating at 37 °C for 3 minutes. After incubation, 100 µl of calcium chloride was added
to the sample to reverse the citrate anticoagulation. The reaction tube was placed in the
system and the measurement was started immediately. The recorded coagulation time was





CT = Change in coagulation time [s], CT1h = Coagulation time after one hour [s], CT0h =
Zero value [s]
Imaging
After blood compatibility testing, samples were rinsed with PBS and fixed with 2.5 %
glutaraldehyde,  2 %  formaldehyde  in  PBS,  then  1 %  OsO4 in  water  and  dried  via
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supercritical drying for SEM imaging. For fluorescence microscopy, samples were fixed in
4 % formaldehyde and stained with 10 mg/l Hoechst 33342, 20 nM Phalloidin-Atto-488
(all  Sigma,  Taufenkirchen,  Germany)  and  1:50  endothelial  cell  marker  Anti-PECAM
(Santa Cruz, Dallas, USA), followed by anti-rabbit secondary antibody coupled to Alexa
Fluor 647 (Cell Signaling, Frankfurt, Germany).
Statistics
Results  were  compared  using  Student's  t-test  or  ANOVA with  Dunnett's  test.  Mean
values are given ± standard error of the mean (SEM).
Results
Material Testing
Artificial grafts with a length of 45 mm and an inner diameter of 4 mm were produced
by electrospinning. A fiber diameter of 0.92 ± 0.008 µm was measured for the untreated
samples whereas the gamma sterilized grafts had a fiber diameter of 1.00 ± 0.007 µm. The
three  different  layers  could  not  be  distinguished  morphologically  in  cross  sections,
indicating a firm adhesion between the layers without any delamination (Fig. 2 A, B).
Cytotoxicity testing revealed that the material did not toxically affect the cells. After
cultivation for 24 hrs, a cell density of 167.6 cells/mm2 and 151.6 cells/mm2 was found for
cells cultivated under negative control conditions and material conditioned media (Fig. 2
C).
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After sterilization, no significant changes in material properties were observed (Fig. 3).
Young's modulus of 62 ± 11.6 N/mm2 and 65 ± 12.7 N/mm2 was found for untreated and
gamma sterilized grafts, respectively (Fig. 3 A). Ultimate tensile strength with a value of
8.7 ± 1.5 N/mm2 (untreated) and 9.3 ± 1.5 N/mm2 (gamma sterilized) was observed (Fig. 3
B). Strain at break decreased non-significantly from 3.3 mm/mm ± 0.37 (untreated) to 2.6
± 0.36 mm/mm (gamma sterilized) (Fig. 3 C).
Dynamic in vitro hemocompatibility testing
In all experiments, no relevant increase of the index of hemolysis (IH) was observed
after  hemocompatibility  testing.  An index  of  hemolysis  of  0.27  ±  0.028 % was  found
before experiments (null value). A comparable value of 0.30 ± 0.018 % and 0.29 ± 0.006 %
Fig. 2. (A) Electrospun vascular grafts had an inner diameter of 4 mm, wall thickness of
90.6 µm ± 1.0 µm and a length of 45 mm. (B) On electron micrographs of wall  cross
sections, no boundaries or gaps between three layers of different polymer blends could be
seen. On the left, the outer surface of the graft is visible. (C) Cytotoxicity testing of the
graft material compared cell numbers after 24 hrs incubation with conditioned media, with
no significant difference between graft and null control. Null = untreated media, Negative
=  incubated  non-toxic  polyethylene  samples,  Graft  =  incubated  with  graft  material,
Positive = 0.5 % SDS. Mean ± SEM, n = 5, Student's t-test.
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was observed for non-seeded grafts and endothelialized grafts, respectively.  Coagulation
time decreased for all samples compared to average null value of 60.6 s. However, the
induced decrease was not different between the tested tubes. A decrease to  87.5 ± 6.9 %,
80.6 ± 4.6 % and 84.8 ± 7.4 % of null value was recorded for control, non-seeded grafts
and endothelialized grafts, respectively (Fig. 4 A).
In contrast, seeding of the tubes with endothelial cells drastically reduced platelets loss.
Relative to null value, the decrease in platelet number was 83.1 ± 4.0 % and 71.0 ± 5.3 %
in control and non-seeded graft experiments. In endothelialized grafts, almost no platelet
(98.3 ± 0.8 %) loss was observed (Fig. 4 B).
Fig. 3. Tensile testing of sterilized and non-sterilized grafts. (A, B) No notable difference
in Young's modulus and ultimate tensile strength was observed after sterilization. (C) A
slight decrease in strain at break was not significant. Mean ± SEM, all n = 8, tested by
Student's t-test.
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SEM images of the inner graft surface showed blood cell adhesion on the non-seeded
grafts  (Fig.  5  A,  C)  as  well  as  on  endothelialized  grafts  that  were  covered  with  an
endothelial monolayer (Fig. 5 B, D). Spatial abundance of activated platelets and fibrin
fiber formation varied greatly on all samples, being however higher on non endothelialized
grafts. In non-seeded grafts, platelets were visible as enucleated cells in actin stain (Fig. 5
E).  Fiber  morphology  was  visible  by  slight  autofluorecence  in  the  Hoechst  channel.
Endothelial cells in endothelialized grafts were identified by PECAM staining (Fig. 5 F),
covering fiber structures. Cells showed a typical cobblestone morphology and showed no
ingrowth into the fiber matrix.
Fig. 4. Change in coagulation time and platelet index after dynamic hemocompatibility
testing  of  non-seeded and endothelialized  grafts  versus  empty  tube  control.  (A)  Initial
coagulation  time  of  60.6 s  was  decreased  after  all  experiments  with  no  significant
differences between groups. (B) The non-seeded grafts led to a reduction in platelet count
compared to control,  whereas the endothelialized graft showed almost no platelet  loss.
Mean ± SEM, all n = 6-8, asterisk indicates significant difference to control (p > 0.05,
one-way ANOVA with Dunnett's test).
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Fig. 5. Non-seeded (left column) and endothelial cell seeded (right column) grafts after
hemocompatiblity  experiments.  (A,  B)  Macroscopic  appearance,  SEM  images.  (C,  D)
Activated platelets  and red blood cells  could be found on both samples,  but in  higher
density  on non-seeded grafts.  Arrow indicates fibrin fibers; abundance of  thrombi and
blood cells  varied spatially on all  samples. (E,  F) PECAM-1, actin and Hoechst stain
showed nucleated and non-nucleated blood cells  on non-seeded grafts  and endothelial




In this study, we showed the manufacture of electrospun vascular grafts, followed by
mechanical testing, seeding with primary endothelial cells and  in vitro testing using the
Chandler Loop setup. Different methods of sterilization were evaluated – a procedure that
is  only  addressed  by  few  publications  in  the  field  of  vascular  tissue  engineering.
Furthermore, ethanol disinfection in place of sterilization is still common (15). We found
that all tested techniques, such as autoclaving, ethylene oxide, plasma (data not shown in
this study) as well as gamma ray indeed had an impact on material characteristics. Gamma
ray sterilization had the least influence as it only non-significantly increased the material
stiffness and was chosen for our samples. Similar findings have been reported before in
studies  on  PCL  films  or  knitted  PCL  stents  (16,17).  Also  it  should  be  taken  into
consideration that  sterilization procedures also can influence polymer degradation rates
(18–20).
For the graft wall composition, a three-layered structure was chosen. We believe that the
outer hydrophilic PCL/PLA layers provide an optimal environment for cell growth. The
luminal layer allows optimal endothelial cell adherence, while the outer layer improves
embedding  in  the  surrounding  connective  tissue.  For  a  functional,  degradable  tissue
engineering  product,  cellular  ingrowth  and  appropriate  vascularization  are  crucial  for
nutrient  supply  and  immune  defense.  The  pure  PCL  core  exhibits  slightly  slower
degradation  rates  and  is  intended  to  ensure  graft  stability  while  host  tissues  are
regenerating. The approach of three-layered vascular grafts has been addressed in earlier
studies by other researchers as well as by our group (21–23).
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In a previous study, we found a severe foreign body reaction of unknown cause when
using neural implants with a PCL fiber sheath in an animal model (24). Still, results from
other groups as well as cytotoxicity testing in this study show that PCL is a promising and
suitable polymer for the production of vascular graft material.
The Chandler Loop is a well-accepted technique that allows in vitro evaluation of blood
damage caused by implants. Although it is possible to measure complement activation in
Chandler Loop studies by ELISA (25),  immune reactions of the blood samples can be
neglected. Porcine blood is an adequate testing substance for implants intended for human
or animal experiment use (26,27). With this setup, we could show that non-seeded grafts
did not evoke noticeable blood damage by hemolysis. Coagulation time was reduced by the
samples as well as in the control. The coagualtion cascade is triggered by the activation of
platelets as well as proteins of the coagulation system due to the contact with a biomaterial.
This effect usually leads to a decrease in coagulation time compared to null values.
A quantification of activated platelets attached to the sample surface via SEM images
was not conducted. Firstly, spatial platelet density on both endothelialized and non-seeded
samples varied greatly. This may be caused by the rinsing procedure before fixation or by
different local shear stress. Secondly, comparing the number of adherent platelets does not
take activated platelets into account, that do not stick but form aggregates and are lost after
rinsing samples (28).
As is has been reported for similar experiments using conventional and experimental
artificial grafts (29), our non-seeded grafts evoked a certain platelet activation as seen in
the reduction of platelet index. In  marked contrast to empty Chandler Loop control and
non-seeded  grafts,  there  was  almost  no  platelet  loss  in  grafts  seeded  with  primary
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endothelial  cells  (Fig.  3  B).  Endothelial  cells  are  known  to  exert  anti-thrombogenic
properties based on: (i) the inhibition of blood contact to subendothelial tissue (or artificial
material),  (ii)  membrane bound factors like heparin or surface charge and (iii) secreted
factors like prostaglandins (see Sarkar et al. (30) for artificial grafts related review). Here,
we conclude that the presence of endothelial cells improved the overall hemocompatibility
our electrospun vascular gafts.
Conclusion
We showed the successful seeding of three-layered electrospun vascular grafts. The use
of a seeding bioreactor in combination with a controlled rotating device allowed a highly
reproducible  seeding  protocol.  To  our  knowledge,  this  is  the  first  study  conducting
dynamic  in  vitro hemocompatibility  testing  of  electrospun  vascular  grafts.
Hemocompatibility  was  strikingly  improved  when  the  material  was  covered  with
endothelium.
Spontaneous endothelialization of comparable grafts occurred in the time scale of weeks
to months (10,11), and there is evidence that spontaneous graft endothelialization will be
distinctly slower in human patients than observed in many animal models (30,31). For this
reason, we believe that in vitro endothelialization is a key to successful tissue engineered
vascular grafts.
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